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Das Glaukom stellt weltweit die häufigste Ursache irreversibler Erblindungen dar [1]. Die Er-
krankung ist gekennzeichnet durch eine charakteristische strukturelle Schädigung des Seh-
nervs in Verbindung mit funktionellen visuellen Defekten und resultiert i.d.R. aus einem er-
höhten Intraokulardruck (IOD) [2]. Schätzungen gehen von weltweit 80 Millionen Betroffenen 
im Jahr 2020 aus [3]. In Deutschland ist durch den Einfluss der demografischen Entwicklung 
zukünftig mit einer steigenden Anzahl von Menschen über 65 Jahren als potentielle Glau-
kompatienten zu rechnen. Daher kommt der Verbesserung etablierter und der Entwicklung 
innovativer Therapieverfahren ein großer Stellenwert zu [4, 5].  
Zur Eindämmung von Glaukomschäden streben Therapieverfahren nach einer IOD-Senkung 
auf einen definierten, patientenindividuellen Zieldruck [6, 7]. Dies erfolgt in erster Linie medi-
kamentös [8, 9]. Wird auf diese Weise keine ausreichende IOD-Senkung erzielt, kommen 
Lasertherapieverfahren zur Anwendung [10]. Als Therapieoption für refraktäre Glaukome 
stehen chirurgische Verfahren mit und ohne Einsatz alloplastischer Glaukom-Drainage-
Implantate (GDI) zur Verfügung [11]. Dabei ist die Indikation für eine chirurgische Therapie 
bei ca. 20 % der Glaukompatienten im Verlauf ihrer Krankengeschichte gegeben [5]. 
Aufgrund vielversprechender Ergebnisse aktueller klinischer Studien nimmt die Bedeutung 
alloplastischer GDI gegenüber der Trabekulektomie, dem bisherigen Goldstandard der kon-
ventionellen chirurgischen Glaukomtherapie, zu [11]. Dieser Trend spiegelt sich insbesonde-
re in steigenden Fallzahlen von GDI-Implantationen sowie abnehmenden Fallzahlen von 
Trabekulektomien wieder [12–15]. Die primäre chirurgische Glaukomtherapie wird sich somit 
zukünftig vermehrt auf alloplastische GDI stützen [11, 16].  
Kommerziell sind GDI basierend auf unterschiedlichen Materialien und Designs verfügbar, 
die sich darüber hiaus in Bezug auf den Zielort der Drainage und die Implantationstechnik 
unterscheiden. Als Materialien werden z.B. Metalle wie Edelstahl, Gold oder Titan sowie  
Polymere wie Silikon, Polypropylen oder Polyimid beschrieben. Hinsichtlich des Implantat-
Designs kann z.B. zwischen klassischen Schlauch-Platte-GDI mit einer Dimension im Zenti-
meter-Maßstab sowie aktueller Mikro-Drainageimplantate zur Glaukomtherapie mit einer 
Dimension im Millimeter und Sub-Millimeter-Maßstab unterschieden werden. Weitere  
designspezifische Unterschiede betreffen z.B. Mechanismen zur Steuerung der Drainage wie 
Ventile oder Mechanismen zur Fixierung im Auge. Ausgehend von der Vorderkammer  
des Auges erfolgt eine Drainage des Kammerwassers meist unter die Konjunktiva, in  
den Schlemm-Kanal oder in den Suprachoroidalraum. Die Implantation erfolgt in Abhängig-




Unabhängig vom verwendeten GDI-Typ werden in der Literatur eine ca. 80 %ige Erfolgsrate 
ein Jahr postoperativ sowie eine konsekutive jährliche Ausfallrate von ca. 10 % dokumen-
tiert. Als Hauptgründe für das Scheitern der implantatbasierten Therapie sind eine inadäqua-
te IOD-Senkung z.B. durch die fibrosebedingte Abkapselung des Implantates sowie schwer-
wiegende Komplikationen wie die Hypotonie, die Abhebung der Choroidea oder der Retina, 
Implantat-Dislokationen oder -Erosionen zu nennen. Komplikationen treten in ca. 50 % der 
Fälle auf [22–27]. Dabei ermöglicht ein Ventilmechanismus i. Allg. die Minimierung der Inzi-
denz der Hypotonie und entsprechend assoziierter Komplikationen. Der langfristige IOD ist 
jedoch bei GDI mit Ventilmechanismus tendenziell höher im Vergleich zu GDI ohne Ventil 
[26, 28–34].  
Den Hauptgrund für das Scheitern sowohl der konventionellen chirurgischen Trabekulekto-
mie als auch der chirurgischen Glaukomtherapie mittels alloplastischer GDI stellt die Fibrose 
dar [35]. Zur Inhibition der Fibrose werden in der Literatur u.a. verschiedene Konzepte zur 
pharmakologischen Funktionalisierung von GDI in Analogie zu den im Bereich der interventi-
onellen Kardiologie etablierten, wirkstofffreisetzenden (Drug-Eluting)-Stents (DES) vorgestellt 
[36–39]. Die Wundheilungsmodulation durch die kontrollierte, lokale Freisetzung antifibroti-
scher Pharmaka in der Phase nach der GDI-Implantation weist ein großes Potential zur Ver-
besserung der langfristigen Prognose auf. In diesem Zusammenhang spielen insbesondere 
spezifisch antifibrotische Pharmaka ohne toxische Nebenwirkungen eine große Rolle [35]. 
Zur Verbesserung der implantatbasierten Glaukomtherapie sollen im Rahmen der vorliegen-
den Arbeit Entwicklungsbeiträge zur Biomechanik biofunktionalisierter Mikrostents geleistet 
werden. Die zu entwickelnden Glaukomstents sollen dabei verbesserte Eigenschaften hin-
sichtlich Struktur- und Strömungsmechanik sowie eine verbesserte Implantat-Gewebe-
Interaktion im Vergleich zu etablierten GDI aufweisen. Als Grundlage hierzu erfolgt die Defi-
nition entscheidender Entwicklungsanforderungen an ein ideales GDI. Neben permanenten, 
biostabilen Implantat-Konzepten werden zusätzlich implantatbasierte regenerative Konzepte 
auf der Grundlage biodegradierbarer Polymere verfolgt. 
Als Konstruktionsmaterialien für Glaukomstent-Prototypen dienen vordergründig Polymere, 
deren mechanische, thermische und mikromorphologische Eigenschaften z.B. als eine 
Grundlage für die Implantat-Dimensionierung ermittelt werden. Neben Polymeren als Kon-
struktionsmaterialien wird zusätzlich eine Nickel-Titan (NiTi)-Metalllegierung hinsichtlich de-
ren Eignung zur Realisierung eines Glaukomstents untersucht. Implantat-Designvarianten 
werden mittels CAD (engl. computer-aided design) erstellt und hinsichtlich struktur- und 
strömungsmechanischen Eigenschaften numerisch untersucht. Die Herstellung von Glau-
komstent-Prototypen basiert auf der Verarbeitung von Polymerlösungen im Tauch-, Sprüh- 
und Electrospinningverfahren sowie auf einer Mikrostrukturierung mittels Laserablation. 
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Die im Rahmen der Arbeit entwickelten Glaukomstent-Prototypen werden umfassend in vitro 
hinsichtlich der mechanischen, strömungsmechanischen und morphologischen Eigenschaf-
ten untersucht. Zusätzlich hierzu erfolgen Untersuchungen der kommerziellen GDI Molteno® 
3, AhmedTM FP7, iStent® sowie EX-PRESS® R-200. Als Grundlage für die strömungsmecha-
nische in vitro Prüfung von GDI wird ein entsprechender Prüfstand aufgebaut und validiert. 
Darüber hinaus erfolgen Untersuchungen bzgl. der Pharmakafreisetzungseigenschaften bio-
funktionalisierter Glaukomstent-Prototypen sowie bzgl. des Einflusses verschiedener Sterili-
sationsverfahren. Echtzeit-Degradationsstudien in vitro geben Aufschluss über das Degrada-
tionsverhalten verwendeter biodegradierbarer Polymere. Anhand tierexperimenteller in vivo 
Untersuchungen erfolgt eine Beurteilung der Implantierbarkeit und Verträglichkeit von Glau-













2.1 Anatomie des Auges, das Glaukom sowie Druckverhältnisse im 
Auge und biomechanische Eigenschaften okulärer Gewebe 
Kenntnisse bzgl. der Anatomie des Auges und der Pathophysiologie der Kammerwasserzir-
kulation sowie der Druckverhältnisse im Auge und der biomechanischen Eigenschaften oku-
lärer Gewebe stellen entscheidende Grundlagen für die GDI-Entwicklung dar. Das Implan-
tatdesign, d.h. die Definition von Abmessungen, die Auswahl des Konstruktionsmaterials und 
die strömungsmechanische Auslegung des GDI erfolgen auf Grundlage dieser Kenntnisse. 
2.1.1 Anatomie des Auges  
Das Auge stellt ein zentrales Sinnesorgan des Menschen dar. Der Augapfel (Bulbus oculi) 
weist bei normalsichtigen Erwachsenen in Richtung der optischen Achse eine Länge von 
24 mm auf, ist nahezu kugelförmig und befindet sich, eingebettet in einem mit Bindegewebe 
durchsetzten Fettkörper, in der knöchernen Augenhöhle (Orbita) [8, 40, 41]. Der Aufbau des 
Bulbus ist in Abb. 1 schematisch dargestellt. 
 
Abb. 1: Schema eines transversal geschnittenen rechten Bulbus von oben; nach [8] 
Der Bulbus ist beweglich innerhalb der sog. Tenon-Kapsel gelagert, die posterior mit dem 
Sehnerv (n. opticus) verwachsen ist und anterior bis an den Rand der Hornhaut (Kornea) 
reicht. Die Bewegung beider Bulbi zur Ausrichtung auf ein bestimmtes Objekt erfolgt mit Hilfe 
von vier geraden und zwei schrägen Augenmuskeln. Das obere und unter Augenlid stellt 
anterior die Begrenzung der Orbita dar. Die Bindehaut (Tunica conjunctiva) ist die Verbin-
dung zwischen den Augenlidern und dem Bulbus. Die Blutversorgung des Bulbus erfolgt 
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über die A. ophthalmica bzw. über die V. ophthalmica superior jeweils getrennt für die inne-
ren und äußeren Schichten der Netzhaut (Retina) [40].  
Der Bulbus weist von innen nach außen einen dreischichtigen Aufbau auf: (i) äußere Augen-
haut (Tunica fibrosa bulbi), (ii) mittlere Augenhaut (Tunica vasculosa bulbi) und (iii) innere 
Augenhaut (Tunica interna bulbi). Die Tunica fibrosa bulbi bildet anterior die Kornea und 
posterior die Sklera. Die transparente Kornea weist am Limbus einen Durchmesser von ca. 
11 mm und eine Dicke von 0,7 mm auf. Zentral beträgt die Kornea-Dicke 0,5 mm. Der 
Krümmungsradius der Kornea ist mit 7 bis 8 mm kleiner als der Radius des Bulbus. Durch 
die starke Krümmung der Kornea ermöglicht diese 2/3 der Gesamtbrechkraft des Auges. Die 
Kornea weist einen fünfschichtigen Aufbau auf, wobei das Stroma als zentrale Bindege-
websschicht 90 % der Dicke ausmacht. Die weiße Sklera besitzt eine Dicke von 0,8 mm an-
terior, 0,6 mm äquatorial und 1 mm posterior. Der dreischichtige Aufbau der Sklera umfasst 
die äußere Episklera, das zentrale Stroma und die innere Lamina fusca. Im Kammerwinkel 
des Auges ist der konventionelle Kammerwasserabflussweg lokalisiert, der  
 das Trabekelwerk als Haupt-Abflusswiderstand,  
 den zirkulär verlaufenden Schlemm-Kanal, der im Stroma der Sklera eingebettet ist,  
 sowie radiale Sammelkanäle, die ausgehend vom Schlemm-Kanal durch das Sklera-
Stroma in die Episklera und schließlich in die episkleralen Venen verlaufen, 
beinhaltet. Die Tunica vasculosa bulbi bildet anterior die Iris zur Regelung des Lichteinfalls 
in das Auge und den Ziliarkörper zur Kammerwassersekretion bzw. zur Akkommodation so-
wie posterior die Aderhaut (Choroidea) zur Blutversorgung bzw. zum Kammerwasserabfluss. 
Die zwischen Sklera und Netzhaut (Retina) lokalisierte Choroidea ist von innen nach außen 
aus der Bruch-Membran, der Lamina vasculosa als stark vaskularisierte Gewebeschicht und 
der Suprachoroidea, die den uveoskleralen Kammerwasserabfluss ermöglicht, aufgebaut. 
Die Tunica interna bulbi besteht aus dem auf der Bruch-Membran aufliegendem Pig-
mentepithel und der innenliegenden Retina. Die Retina ist in neun Schichten unterteilt, die 
u.a. die Photorezeptoren und die retinalen Ganglienzellen, deren Axone im n. opticus zu-
sammenlaufen, beinhalten. Von anterior nach posterior nimmt die Anzahl der retinalen Gang-
lienzellen stark zu und erreicht ihr Maximum im Bereich der Macula lutea in der Stelle des 
schärfsten Sehens (Fovea centralis) direkt in der optischen Achse. Medial von der optischen 
Achse gelegen, befindet sich der Abgang des N. opticus (Papille), der keine Photorezeptoren 
enthält (blinder Fleck) [40].  
Entlang der optischen Achse enthält der Bulbus die hinter der Iris gelegene transparente und 
elastisch verformbare Linse, die über die Zonulafasern am zirkulären Ziliarmuskel fixiert ist. 
Die Akkommodation zur Anpassung der Linsenbrechkraft auf Nah- bzw. Fernsicht erfolgt im 
Zusammenspiel des Ziliarmuskels mit der Linse, die generell bestrebt ist, eine Kugelform an-
zunehmen. Der Bereich zwischen der Linse und der Retina ist mit dem transparenten Glas-
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körper (Corpus vitreum) gefüllt. Das Corpus vitreum stellt ein hochviskoses Gel aus Wasser, 
Hyaluronsäure und locker strukturierten Kollagenfasern dar, besitzt somit eine stoßdämpfen-
de Funktion und sorgt für ein gleichmäßiges Anliegen der Retina am Pigmentepithel [40].  
2.1.2 Das Glaukom und die Pathophysiologie der Kammerwasserzirkulation 
Das Glaukom stellt weltweit die häufigste Ursache für irreversible Erblindungen dar [1]. 
Schätzungen für das Jahr 2020 gehen von weltweit 80 Millionen Fällen aus [3]. Die Prä-
valenz für das Krankheitsbild steigt mit dem Lebensalter [42]. Durch die demografische Ent-
wicklung in Deutschland nimmt die Zahl von Menschen über 65 Jahren bis in das Jahr 2030 
von 16,7 auf 22,3 Millionen zu. Schätzungen für das Jahr 2030 gehen daher von 900.000 
Glaukompatienten in Deutschland aus. Vor diesem Hintergrund der steigenden sozio-
ökonomischen Bedeutung der Erkrankung ist die Verbesserung etablierter und die Entwick-
lung innovativer Therapieverfahren erforderlich [4, 5]. 
Das Glaukom ist als eine Neuropathie des N. opticus definiert, die mit einer charakteristi-
schen strukturellen Schädigung und mit funktionellen visuellen Defekten assoziiert ist [2]. Die 
klinische Diagnose beinhaltet den Nachweis charakteristischer struktureller Schäden an der 
Papille in Verbindung mit Gesichtsfeldausfällen an mindestens einem Auge. In diesem Fall 
ist davon auszugehen, dass bereits eine erhebliche Anzahl retinalen Ganglienzellen und 
deren Axone im Sehnerv untergegangen sind. Zur Diagnose struktureller Schäden erfolgen 
vornehmlich ophthalmoskopische Untersuchungen des Augenhintergrundes sowie Untersu-
chungen mit bildgebenden Verfahren wie der optischen Kohärenztomografie und der Scan-
ning-Laser-Polarimetrie. Gesichtsfelduntersuchungen dienen zur Diagnose funktioneller 
Schäden [7]. Unabhängig davon, dass ein erhöhter IOD keine notwendige Bedingung zur 
Ausbildung eines Glaukoms ist, stellt dieser den entscheidenden Risikofaktor dar – je 
1 mmHg erhöhtem IOD steigt das Risiko eines fortschreitenden Glaukomschadens um 11 % 
[43]. Allgemeine Risikofaktoren für die Entstehung eines Glaukoms sind ein Lebensalter über 
60 Jahren, ein weibliches Geschlecht, eine kleine Augengröße, genetische Disposition sowie 
die ethnische Herkunft [7].  
Die Kammerwasserzirkulation spielt im Zusammenhang mit dem IOD i.d.R. eine entschei-
dende Rolle bei der Pathogenese des Glaukoms. Die Vorder- sowie die Hinterkammer, d.h. 
die Hohlräume zwischen Kornea, Iris- und Linsenvorderfläche sowie zwischen Irishinterflä-
che, Linsenhinterfläche und der Vorderfläche des Corpus vitreum, sind mit Kammerwasser 
(Humor aquosus) gefüllt. Die Vorder- bzw. Hinterkammer weisen beim Menschen ein Volu-
men von 180 bis 280 µl bzw. 60 µl auf. Die Kammerwasserproduktion erfolgt im Ziliarkörper 
bzw. in der anterior gelegenen Pars plicata mit ihren 70 bis 80 radial orientierten Ziliarkörper-
fortsätzen. Die Ziliarkörperfortsätze enthalten jeweils 2 bis 3 Arteriolen, die sich zu einem 
Netzwerk fenstrierter Kapillaren verzweigen. Die Kapillaren ermöglichen damit eine leichte 
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Passage von Plasmafiltrat, das mit Hilfe die Blut-Kammerwasser-Schranke durch das nicht 
pigmentierte Ziliarepithel als Kammerwasser abgesondert wird. Die Blut-Kammerwasser-
Schranke behindert einerseits die freie Diffusion des Plasmafiltrats durch Tight junctions und 
regelt andererseits die Kammerwasserproduktion, indem Na+-Ionen in die Hinterkammer 
abgesondert werden. Bedingt durch die resultierende osmotische Druckdifferenz am Zilia-
repithel wird Kammerwasser in die Hinterkammer sezerniert. Die Kammerwasserproduktion 
beträgt 2 bis 3 µl min-1 und ist unabhängig vom IOD (Abb. 2) [6, 40, 41]. 
 
Abb. 2: Physiologische Kammerwasserzirkulation im Auge: Bildung des Kammerwassers im Ziliar-
epithel (A); Strömung des Kammerwassers durch die Hinterkammer an der Iris vorbei (B) in 
die Vorderkammer; Konventioneller trabekulärer Abfluss über Trabekelwerk (C) und 20 bis 30 
radiale Sammelkanäle in die episkleralen Kammerwasservenen (D); Unkonventioneller Ab-
fluss über den uveoskleralen Kammerwasserweg (E); nach [44] 
Von der Hinterkammer fließt das Kammerwasser, vorbei an der Iris, in die Vorderkammer 
und wird aus dem Auge zu 90 % über den trabekulären, konventionellen Abfluss abgeleitet. 
Das Kammerwasser passiert das Trabekelwerk, gelangt über radiale Sammelkanäle in den 
zirkulär verlaufenden Schlemm-Kanal und schließlich in die episkleralen Venen. Der natürli-
che Hauptwiderstand der Drainage befindet sich dabei im Trabekelwerk, das von innen nach 
außen einen dreischichtigen Aufbau aufweist: 
 Uveales Maschenwerk als Begrenzung zur Vorderkammer (strangartige, weite Ma-
schen mit geringem Strömungswiderstand) 
 Korneosklerales Maschenwerk als Mittelteil (blattartige Maschen mit intertrabekulären 
Poren und größerem Strömungswiderstand) 
 Endotheliales Maschenwerk als Begrenzung zum Schlemm-Kanal (Haupt-Strömungs-
widerstand). 
Über den uveoskleralen, unkonventionellen Abfluss werden 10 % des Kammerwassers ab-
geleitet. Das Kammerwasser verlässt die Vorderkammer über die Iriswurzel in den Supra-
choroidalraum und wird von dort über den venösen Kreislauf abtransportiert [6].   
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Das menschliche Kammerwasser enthält keine Proteine und beinhaltet ähnlich wie Blut-
plasma 19,64 mmol l-1 Bicarbonate, 4,28 mmol l-1 Milchsäure, 1,06 mmol l-1 Ascorbinsäure, 
134 mmol l-1 Chloride und 3 mmol l-1 Glucose [40, 45]. Die Zirkulation des Kammerwassers 
erfüllt im Wesentlichen vier Aufgaben: 
  Nährstoffversorgung (z.B. von Linse und Hornhaut) 
  Entgiftung (Neutralisation freier Radikale mittels Ascorbinsäure) 
  Ersatz für fehlendes Lymphsystem im Augeninneren 
  Regelung des IOD [8]. 
In Bezug auf das Glaukom ist insbesondere die Regelung des IOD durch die Kammerwas-
serzirkulation von Bedeutung. Der physiologische humane IOD beträgt 15,5 ± 2,75 mmHg 
(Normwerte: 11 mmHg ≤ IOD ≤ 21 mmHg) [6, 8]. Die Kammerwasserproduktion erfolgt un-
abhängig vom IOD mit einer konstanten Rate, ist jedoch nachts um ca. 40 % vermindert. Im 
Glaukomfall liegt generell keine erhöhte Kammerwasserproduktion, sondern ein gestörter 
Kammerwasserabfluss im Trabekelwerk vor [8]. Entsprechend Formel 1 ergibt sich aus der 
Kammerwasserabflussrate 𝑉?̇? (normal 2 µl min
-1), der Kammerwasserabflussleichtigkeit Ca 
(normal 0,2 µl/min mmHg-1) und dem episkleralen Venendruck pe (normal 8 bis 10 mmHg, 




+𝑝𝑒         (1) 
Die Einteilung der verschiedenen Glaukomarten erfolgt nach der Entstehung (kongenital, d.h. 
entwicklungsbedingt vs. erworben), nach dem Mechanismus der Kammerwasserabflussbe-
hinderung (Offenwinkel- vs. Winkelblockglaukom) und danach, ob die IOD-Steigerung unab-
hängig oder Ursache einer anderen Erkrankung ist (primär vs. sekundär). Das primäre Of-
fenwinkelglaukom (Abb. 3 a) ist mit über 90 % der Fälle die häufigste Glaukomform. Die 
Krankheit verläuft chronisch und betrifft insbesondere ältere Mensche in Abhängigkeit von 
der Hautfarbe ab 60 Jahren (Schwarze) bzw. ab 70 Jahren (Weiße). Der Kammerwinkel ist 
voll einsehbar und visuell unauffällig, dennoch kommt es zu einer Steigerung des IOD, be-
dingt durch die Ablagerung hyalinen „Plaque“-Materials im Bereich zwischen Trabekelma-
schenwerk und Schlemm-Kanal sowie zu einer dadurch bedingten charakteristischen struk-
turellen Schädigung des Sehnervs in Verbindung mit funktionellen visuellen Defekten. Symp-
tome wie Sehstörungen treten erst im Endstadium der Erkrankung auf. Das primäre Win-
kelblockglaukom (Abb. 3 b) stellt in Europa mit 5 % der Fälle die zweitbedeutendste Glau-
komform dar. Die Erkrankung kann als Vorstufe intermittierend, akut durch die zirkuläre Blo-
ckierung des Kammerwinkels durch die Iriswurzel oder chronisch durch Verklebungen im 
Kammerwinkel, sog. Goniosynechien, auftreten. Der sog. Pupillarblock stellt den häufigsten 
Auslöser dar. Dabei kommt es zu einer Behinderung des Kammerwasserabflusses aus der 
Hinterkammer durch einen großen Flusswiderstand zwischen Iris und Linse, wodurch sich 
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die dünne Iriswurzel in die Vorderkammer wölbt und den Kammerwinkel zirkulär blockiert. 
Infolge des Pupillarblocks kommt es zu einer Steigerung des IOD auf 50 bis 70 mmHg, die 
von starken Schmerzen und Sehstörungen begleitet wird. Das primäre kongenitale Glau-
kom (Abb. 3 c) basiert auf einer fehlerhaften Ausdifferenzierung des Kammerwinkels und 
stellt 1 % der Glaukome dar. Die Kammerwasserabflussleichtigkeit ist aufgrund embryonalen 
Gewebes, welches Strukturen des Trabekelwerks sowie des Schlemm-Kanals bedeckt, ver-
mindert, woraus ein chronisch erhöhter IOD resultiert [8, 44]. 
 
Abb. 3: Mechanismus der Kammerwasserabflussbehinderung beim primären Offenwinkelglaukom (a), 
primären Winkelblockglaukom (b) und primären kongenitalen Glaukom (c); nach [44] 
Neben den primären existieren verschiedene sekundäre Glaukome. Die wichtigsten Arten 
sind das Neovaskularisationsglaukom, das Pigmentdispersionsglaukom, das Pseudoexfolia-
tionsglaukom und das Kortisonglaukom. Das Neovaskularisationsglaukom basiert meist auf 
einer okulären Ischämie, die häufig mit einem Diabetes mellitus assoziiert ist. Als Reaktion 
auf die Ischämie produziert die Retina vermehrt den Wachstumsfaktor VEGF (engl. vascular 
endothelial growth factor), der sich durch das Kammerwasser im Auge verteilt und eine Neo-
vaskularisation im Bereich der Iris und im Bereich des Kammerwinkels bewirkt. Die Folge ist 
ein sekundäres Winkelblockglaukom, da der Kammerwasserabfluss durch eine fibrovaskulä-
re Membran im Kammerwinkel behindert wird. Das Pigmentdispersionsglaukom stellt eine 
Verstopfung des Trabekelwerks durch Iris-Pigmentgranula dar, wobei die Partikel durch Rei-
bung zwischen Iris und Zonulafasern entstehen. Beim Pseudoexfoliationsglaukom kommt es 
zu einer Verstopfung des Trabekelwerks durch im Ziliarepithel gebildetes feinfibrilläres Mate-
rial. Das Kortisonglaukom entsteht bei entsprechender Disposition nach längerer Gabe von 




2.1.3 Druckverhältnisse im Auge 
Für die strömungsmechanische Auslegung eines GDI ist die Druckdifferenz zwischen Ein- 
und Ausstrombereich des Implantates von entscheidender Bedeutung. Die Vorderkammer 
des Auges stellt generell den Einstrombereich dar. Bezogen auf den Atmosphärendruck be-
trägt der IOD in der Vorderkammer unter physiologischen Bedingungen durchschnittlich 
16 mmHg [6, 8, 46]. Als Ausstrombereich kommen z.B. folgende Regionen in Frage:  
 der Suprachoroidalraum zwischen Sklera und Choroidea, 
 der Subkonjunktivalraum (auch Tenonscher Raum) zwischen Konjunktiva und Sklera, 
 das intrakonale Orbitafettgewebe oder  
 der Schlemm-Kanal. 
Erstmals untersuchte van Alphen 1961 die Druckverhältnisse im Suprachoroidalraum an 
Katzen und wies eine Druckdifferenz zwischen der Vorderkammer und dem Suprachoroidal-
raum von 1 bis 2 mmHg nach, die jedoch keine Abhängigkeit vom IOD zeigte [47]. Emi et al. 
untersuchten die Druckverhältnisse in Augen von Affen und wiesen hier eine signifikante 
Abhängigkeit der Druckdifferenz zwischen der Vorderkammer und dem Suprachoroidalraum, 
der treibenden Kraft des uveoskleralen Kammerwasserabflusses, vom IOD-Niveau nach 
[48]. Collins et al. beschreiben, dass der Druck im Subkonjunktivalraum dem Atmosphären-
druck entspricht [41]. Die Tenon-Kapsel trennt den Subkonjunktivalraum vom retrobulbären 
Bereich der Orbita. Im retrobulbären Bereich der Orbita, d.h. im intrakonalen Orbitafettgewe-
be, wird auf der Grundlage theoretischer Betrachtungen der durch die Augenmuskeln wir-
kenden Kräfte von einem physiologischen Druck von 3 mmHg ausgegangen [49]. Johnson 
und Kamm untersuchen mit Hilfe mathematischer Modelle den Einfluss des Schlemm-Kanals 
auf den Kammerwasserabfluss aus dem Auge, wobei als eine wesentliche Annahme vo-
rausgesetzt wird, dass der Druck am Eingang der radial vom Schlemm-Kanal abzweigenden 
Kollektorkanäle dem episkleralen Venendruck entspricht [50]. Die aus der Literatur entnom-
menen Druckdifferenzen zwischen der Vorderkammer des Auges und den verschiedenen 
Ausstromgebieten sind in Tab. 1 zusammengefasst.  
Tab. 1: Druckdifferenzen zwischen der Vorderkammer des Auges und verschiedenen Ausstromgebie-
ten unter physiologischen Bedingungen (IOD = 16 mmHg) 
Ausstrombereich Druckdifferenz [mmHg] Literatur 
Suprachoroidalraum (anterior) 0,8 
1)
 [48] 






Intrakonales Orbitafettgewebe 13,0 
2)





  Druck im Ausstrombereich entspricht Atmosphärendruck  
2)
  Retrobulbärer Druck von 3 mmHg vorausgesetzt 
3)




Mit steigendem IOD steigt auch die Druckdifferenz zwischen dem Ein- und dem entspre-
chenden Ausstromgebiet, so dass die jeweilige physiologische Druckdifferenz z.B. zur Di-
mensionierung eines druckgesteuerten Ventils an einem GDI heranzuziehen ist. Wird die 
physiologische Druckdifferenz, bzw. je nach gewünschter Drucksenkung im Auge ein kleine-
rer oder größerer Druck, als Öffnungsdruck des Ventils definiert, öffnet sich dieses bei Über-
schreiten des physiologischen IOD bzw. schließt, sobald der physiologische IOD wieder er-
reicht ist. Eine Hypotonie, d.h. ein IOD < 5 mmHg, kann somit ausgeschlossen werden. 
2.1.4 Biomechanische Eigenschaften okulärer Gewebe 
Um durch die Auswahl des Implantatmaterials sowie durch das Implantatdesign eine optima-
le Strukturkompatibilität von GDI zu erzielen, ist bei deren Entwicklung die Kenntnis biome-
chanischer Eigenschaften okulärer Zielgewebe erforderlich. Unabhängig vom Zielort der 
Drainage kommen GDI generell mit der Sklera in Kontakt. Im Falle einer Drainage in den 
Suprachoroidalraum oder in das intrakonale Orbitafettgewebe sind daneben die biomechani-
schen Eigenschaften der Choroidea bzw. des orbitalen Fett- und Bindegewebes von Interes-
se. Die mechanischen Eigenschaften der okulären Zielgewebe werden durch das vorhande-
ne Elastin und Kollagen dominiert [52]. 
Chen et al. untersuchten die mechanischen Eigenschaften humaner Gewebeproben der 
Sklera, der Choroidea sowie des orbitalen Fett- und Bindegewebes in quasistatischen uni-
axialen Zugversuchen mittels einer ElectroForce 3100 Prüfmaschine (Bose, Eden Prairie, 
USA) bei einer Prüfgeschwindigkeit von 1 mm s-1. Die Untersuchung der jeweils transversal 
aus den Spenderaugen geschnittenen Gewebeproben erfolgte bei 37°C in Dulbecco’s phos-
phatgepufferter Salzlösung (engl. Dulbecco's Phosphate-Buffered Saline, DPBS) [52, 53]. 
Die aus den nominellen Spannungs-Dehnungs-Diagrammen abgeleiteten Elastizitätsmoduln 
der untersuchten Gewebeproben im Bereich näherungsweise linear-elastischer Deformatio-
nen sind in Tab. 2 zusammengefasst. 
Tab. 2: Elastizitätsmoduln humaner okulärer Gewebe bei 37°C in DPBS bei einer Prüfgeschwindig-
keit von 1 mm s
-1
; Gewebeproben transversal aus Spenderaugen geschnitten [52, 53] 
Gewebe n Elastizitätsmodul [N mm
-2
] 
Sklera 11 0,033 ± 0,029 
Choroidea 11 0,008 ± 0,013 
Orbitales Fett- und Bindegewebe 5 0,013 ± 0,018 
Die dargestellten okulären Gewebe weisen ein nichtlineares Spannungs-Dehnungs-
Verhalten auf. Die Unterschiede zwischen transversal und entsprechend senkrecht hierzu 
geschnittenen Gewebeproben sind statistisch nicht signifikant. Die okulären Gewebe können 
daher näherungsweise als isotropes, hyperelastisches Material betrachtet werden [52, 53].  
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2.2 Übersicht etablierter Therapien des Glaukoms 
Das primäre Ziel aller Glaukom-Therapieverfahren besteht darin, eine Progression der Ner-
venfaserschädigung und der visuellen Defekte einzudämmen. In diesem Zusammenhang 
spielt die Senkung des IOD auf einen definierten, patientenindividuellen Zieldruck bei allen 
Glaukomformen eine entscheidende Rolle [6, 7].  
2.2.1 Medikamentöse Glaukomtherapie 
Nach der Diagnose eines Glaukoms erfolgt in erster Linie eine medikamentöse Monothera-
pie zur Senkung des IOD. Hierzu stehen im Wesentlichen fünf Substanz-Klassen zur Verfü-
gung, die meist topisch in Form von Augentropfen verabreicht werden. Wirkmechanismen 
sind die Verbesserung des uveoskleralen Abflusses (Prostaglandinderivate), die Verminde-
rung der Kammerwasserproduktion (Beta-Rezeptorblocker, Karboanhydrasehemmer oder 
Sympathomimetika) sowie die Verbesserung des trabekulären Abflusses (Parasympathomi-
metika). Erzielt die medikamentöse Monotherapie keine adäquate Senkung des IOD auf den 
Zieldruck, ist die Indikation für eine medikamentöse Kombinationstherapie gegeben [8, 9]. 
Allgemeine Nebenwirkungen der medikamentösen Therapie können z.B. allergische Reakti-
onen, eine Verdunklung der Irisfarbe, verstärktes Wimpernwachstum oder Trockenheit des 
Auges sein [8]. Ein weiterer entscheidender Nachteil der topischen medikamentösen Thera-
pie mit Augentropfen besteht in der schlechten Patienten-Compliance. Durchschnittlich wer-
den nur 64 % der verordneten Medikamentendosen tatsächlich angewendet [54]. 
Als Alternative zu einer topischen Anwendung von Glaukommedikamenten in Form von Au-
gentropfen werden neuartige ophthalmologische Local-Drug-Delivery (LDD)-Systeme entwi-
ckelt, die insbesondere körperlich eingeschränkten Menschen die Applikation von Augen-
tropfen ersparen sowie lokale Nebenwirkungen minimieren sollen. Als mögliche LDD-
Systeme wurden z.B. Kontaktlinsen, injizierbare, biodegradierbare Mikro- und Nanopartikel 
oder chirurgisch implantierbare Systeme vorgestellt [55]. 
2.2.2 Lasertherapie und konservative chirurgische Glaukomtherapie 
Wird trotz maximal tolerierbarer medikamentöser Kombinationstherapie keine ausreichende 
Senkung des IOD erzielt bzw. treten schwere Nebenwirkungen auf, ist die nicht-invasive La-
serbehandlung eine Therapieoption als Vorstufe chirurgischer Verfahren. Die chirurgische 
Glaukomtherapie stellt aufgrund des höheren Risikos die letzte Therapieoption dar [56].  
Bei der Argonlasertrabekuloplastik (ALT) wird eine Verbesserung des trabekulären Kam-
merwasserabflusses durch ca. 70 zirkuläre Laserbestrahlungen (Wellenlänge 514 nm, Leis-
tung 500 bis 1200 mW, Bestrahlungsdauer 100 ms, Spot-Durchmesser 50 µm) des anterio-
ren Bereiches des Trabekelmaschenwerkes erreicht. Der Therapieerfolg einer primär durch-
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geführten ALT ist vergleichbar mit einer initialen medikamentösen Therapie und beruht 
wahrscheinlich auf einer Weitung der Maschen durch lokale Schrumpfung von Kollagenfa-
sern bedingt durch die thermische Koagulation. Ein weiterer möglicher Wirkmechanismus ist 
die Zytokinproduktion pigmentierter, melaninbeladener Zellen im Trabekelwerk infolge der 
Fotokoagulation. Durch Zytokine angelockte Makrophagen ermöglichen eine Reinigung des 
Trabekelwerkes. Wiederholte Behandlungen mittels ALT sind aufgrund der thermischen 
Schädigung des Trabekelwerkes mit Vernarbungen und Synechien problematisch. Als Wei-
terentwicklung der ALT kommt heute vorzugsweise die schonendere selektive Lasertrabe-
kuloplastik (SLT) zur Anwendung. Die Methode basiert auf der selektiven Photothermolyse 
und nutzt einen gepulsten Neodym:Yttrium-Aluminium-Garnet-Laser (Nd:YAG-Laser) (Wel-
lenlänge 532, Leistung 106 bis 1010 W, Bestrahlungsdauer 3 ns, Spot-Durchmesser 400 µm). 
Die selektive Bestrahlung der pigmentierten, melaninhaltigen Zellen im Trabekelwerk mit 
ultrakurzen Laserpulsen verhindert thermische und strukturelle Schäden, wodurch die Me-
thode theoretisch wiederholbar ist [10]. Der drucksenkende Effekt der Methode nimmt mit der 
Zeit ab, weshalb in ca. 37 % der Fälle nach 2,5 Jahren chirurgische Folgeeingriffe erforder-
lich sind [57]. Das Prinzip der Lasertrabekuloplastik ist in Abb. 4 a dargestellt. 
Ein anderes Lasertherapie-Verfahren des Offenwinkelglaukoms, die Zyklofotokoagulation, 
zielt auf eine Verringerung der Kammerwasserproduktion durch die Zerstörung des nicht 
pigmentierten Ziliarepithels ab. Die Iridektomie, als klassisches Therapieverfahren des Win-
kelblockglaukoms, schafft eine direkte Verbindung zwischen Hinter- und Vorderkammer über 
ein Loch in der Iris, wodurch der Pupillarblock umgangen werden kann [58]. 
  
Abb. 4: Schema der Lasertrabekuloplastik (a) sowie der Trabekulektomie (b); nach [59, 60] 
Als letzte Möglichkeit zur Senkung des IOD, wenn mittels Medikamenten bzw. Lasertherapie 
keine ausreichende Drucksenkung erreicht wird, existieren chirurgische Therapieverfahren, 
die in Vorderkammer-perforierende (Trabekulektomie, Goniotrepanation) und nicht-
perforierende Verfahren (tiefe Sklerektomie, Viskokanalostomie) zu unterteilen sind. Im Ver-
lauf ihrer Krankheitsgeschichte ist ein chirurgischer Eingriff bei 20 % der Patienten an einem 
Auge bzw. bei weiteren 13 % im Partnerauge erforderlich [5]. Die sog. Filtrationschirurgie, 
die Trabekulektomie (Abb. 4 b), ermöglicht eine signifikant höhere Senkung des IOD im 
Vergleich zur medikamentösen Therapie und stellt den Goldstandard der perforierenden chi-




transsklerale Kammerwasserdrainage in den Subkonjunktivalraum erfolgen, wo sich ein 
Kammerwasserdepot, ein sog. Filterkissen, bildet. Dadurch wird klinisch langfristig ein physi-
ologischer IOD von ca. 13 mmHg (ein bis fünf Jahre postoperativ) erreicht [11]. Die Versa-
gensquote der Trabekulektomie beträgt nach fünf Jahren allerdings bereits 50 %, wobei das 
Versagen durch die Notwendigkeit einer Re-Operation, abnehmende Lichtwahrnehmung, bis 
zu drei Monate anhaltende Hypotonie bzw. eine inadäquate IOD-Reduktion (IOD > 21 mmHg 
oder IOD-Senkung < 20 % bezogen auf den Ausgangs-IOD) definiert ist [11]. Die entschei-
dende Spät-Komplikation, die zum Versagen der Trabekulektomie führt, ist die Einkapselung 
des Filterkissens durch Fibrose [61]. Zur Inhibition dieser fibrotischen Prozesse findet heute 
die intraoperative, lokale Applikation von Mitomycin C (MMC) Anwendung, die bei Hochrisi-
kopatienten von einer postoperativen subkonjunktivalen Applikation von 5-Fluorouracil (5-
FU) gefolgt wird. In der frühen postoperativen Phase treten häufig Komplikationen wie die 
Hypotonie (24 %), Leck-Strömungen (18 %), eine flache Vorderkammer (24 %) sowie Ader-
hautablösungen (14 %) auf [7, 58, 61].  
Als nicht-perforierendes Therapieverfahren stellt die tiefe Sklerektomie eine Alternative zur 
Trabekulektomie dar. Bei der tiefen Sklerektomie wird kein direkter Zugang zur Vorderkam-
mer des Auges geschaffen. Zwischen Sklera-Lamelle und dem endothelialen Maschenwerk 
des Schlemm-Kanals wird eine Hornhaut-Sklera-Lamelle ausgeschnitten. Der so entstehen-
de Hohlraum, der sog. Sklerale See, dient als Zielort der Drainage und wird z.T. mit einem 
resorbierbaren oder nicht resorbierbaren Implantat gefüllt. Vorteil des Verfahrens ist die ver-
gleichsweise geringe Komplikationsrate, die IOD-Senkung ist jedoch im Vergleich zur Trabe-
kulektomie weniger effektiv [62]. Die Viskokanalostomie wird ähnlich wie die tiefe Sklerek-
tomie durchgeführt. Zusätzlich soll der Kammerwasserabfluss durch ein zirkuläres Aufdeh-
nen des Schlemm-Kanals mit einem Viskoelastikum erreicht werden.  
2.2.3 Implantate in der Glaukomtherapie 
Allogene GDI kommen heute als letzte Option der chirurgischen Glaukomtherapie nach einer 
fehlgeschlagenen Trabekulektomie zum Einsatz [58]. Aufbauend auf den vielversprechenden 
Ergebnissen aktueller klinischer Studien wie „Tube Versus Trabeculectomy“ (TVT) wird je-
doch auch zunehmend die Anwendung von Implantaten zur primären Versorgung von Glau-
kompatienten empfohlen, bei denen die medikamentöse Behandlung bzw. die Laserbehand-
lung zu keiner ausreichenden IOD-Senkung führte [11, 16]. Generell ermöglichen GDI eine 
IOD-Senkung durch die Drainage von Kammerwasser aus der Vorderkammer in ein anderes 
Kompartiment des Auges. Üblicherweise erfolgt dabei die Drainage in den Subkonjunktival-
raum zwischen Konjunktiva und Sklera mit Hilfe eines sog. Schlauch-Platte GDI (Abb. 5).  
Aktuelle Mikroimplantat-Entwicklungen streben daneben auch eine Drainage in den Supra-
choroidalraum zwischen Sklera und Choroidea oder direkt in den Schlemm-Kanal an. Gene-
rell bieten GDI im Vergleich zur konventionellen chirurgischen Glaukomtherapie (Trabeku-
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lektomie) entscheidende Vorteile. Durch das Implantatdesign kann gezielt Einfluss auf den 
Therapieerfolg genommen werden, d.h. insbesondere die strömungsmechanischen Eigen-
schaften eines GDI sind konstruktionsbedingt vorgegeben. So ermöglichen Strömungswider-
stände oder Ventilmechanismen eine exakte Einstellung des gewünschten intraokularen 
Zieldruckes. Ein weiterer Vorteil von Implantaten besteht darin, dass Drainageräume wie der 
Suprachoroidalraum oder das intrakonale Orbitafettgewebe erreicht werden können, die ei-
ner konventionellen chirurgischen Therapie nicht zugänglich sind. Weiterhin besteht die Mög-
lichkeit zur Kombination des GDI-Grundkörpers mit einer LDD-Funktionalität, so dass gezielt 
Einfluss auf die Wundheilung und damit auf den Langzeit-Therapieerfolg genommen werden 
kann. Insbesondere neuere GDI-Entwicklungen für die mikro- bzw. minimalinvasive Glau-
komchirurgie (engl. micro-invasive bzw. minimally-invsasive glaucoma surgery, MIGS) ver-
bessern die Akzeptanz von Implantaten sowohl bei Ophthalmologen als auch bei Patienten. 
Diese Implantationsprozeduren sind mit der mikroinvasiven Kataraktchirurgie, die heute zum 
Goldstandard ophthalmologischer Chirurgie gehört, vergleichbar. Ein ausführlicher Überblick 
über den Stand der Technik in Bezug auf GDI ist in Kapitel 2.3 gegeben. 
 
Abb. 5: Prinzip eines GDI im klassischen Schlauch-Platte-Design; nach [63] 
Bzgl. der Häufigkeit der Anwendung von GDI existieren starke geografische Schwankungen. 
GDI kommen häufig im angloamerikanischen Raum, d.h. in den USA und in Kanada zum 
Einsatz [64]. In den USA werden jährlich etwa 3.000 bis 4.000 GDI implantiert [12], Ramulu 
et al. berichten sogar von bis zu 7.700 jährlichen Implantationen [13]. In den USA zeigt sich 
ein Trend hin zur vermehrten Verwendung von GDI. Im Zeitraum von 1995 bis 2004 stieg die 
Zahl der GDI-Implantationen von 2.728 um durchschnittlich 12,3 % p.a. auf 7.744, wohinge-
gen die Anzahl der durchgeführten Trabekulektomien von 62.056 um durchschnittlich 
6,4 % p.a. auf 35.511 sank (Abb. 6 a) [13].  
Der Trend in Kanada ist ähnlich: in dem Zeitraum von 1996/97 bis 2006/07 stieg die Zahl der 
GDI-Implantationen von 600 um durchschnittlich 18,9 % p.a. auf 3.600, wohingegen die An-
zahl der durchgeführten Trabekulektomien von 40.900 um durchschnittlich 4,7 % p.a. auf 
25.800 sank [14]. Weiterhin verbreitet sind GDI in Neuseeland und Australien. Am Beispiel 
von Australien zeigt sich ein ähnlicher Trend wie in den USA und in Kanada, d.h. im Zeit-
raum 1993/94 bis 2012/13 stieg die Zahl der GDI-Implantationen von 51 um durchschnittlich 
6,2 % p.a. auf 235, wohingegen die Anzahl der durchgeführten Trabekulektomien von 3.922 




Abb. 6: a) Trends der chirurgischen Glaukomtherapie am Beispiel der USA: zunehmende Verwen-
dung von GDI und sinkende Anzahl von Trabekulektomien; b) Glaukomoperationen in 
Deutschland (2012): filtrierende Operationen (Trabekulektomie) nehmen mit 36 % noch den 
größten Stellenwert ein, Angaben zu GDI-Implantationen existieren nicht; nach [13, 65] 
Übersichtsarbeiten über die Häufigkeit der Verwendung von GDI in Europa und speziell in 
Deutschland existieren nicht. GDI stellen hier noch ein Nischenprodukt dar, was insbesonde-
re dem hohen Preis von über 800 € und den in der Vergangenheit publizierten schlechten 
Erfolgsquoten, hohen Komplikations-, Re-Operations- sowie Enukleationsraten, die daraus 
resultieren, dass GDI bislang als Ultima Ratio bei therapierefraktären Glaukomen zur An-
wendung kamen, geschuldet ist [5]. Die aktuell von Gedde et al. [11] publizierten Fünf-
Jahres-Ergebnisse der TVT-Studie zeigen, dass GDI in Bezug auf die langfristige IOD-
Senkung und Komplikationsraten vergleichbare Ergebnisse wie die Trabekulektomie liefern. 
Dieser Umstand, die zukünftig steigende Anzahl von Glaukompatienten sowie die schon 
heute große Anzahl von insgesamt 40.865 vollstationär durchgeführte Glaukomoperationen, 
darunter 14.471 (36 %) filtrierenden Glaukomoperationen (Trabekulektomien) im Jahr 2012 
(Abb. 6 b), legt nahe, dass GDI zukünftig auch in Deutschland eine bedeutendere Rolle zu-




2.3 Glaukom-Drainage-Implantate – Stand der Technik 
Umfassende Zusammenfassungen der Vergangenheit, Gegenwart und Zukunft von GDI sind 
in der Literatur z.B. durch Lim et al. [17], Dietlein et al. [19], Schwartz et al. [18], Reinthal et 
al. [20] sowie durch Saheb und Ahmed [21] gegeben. Bereits 1907 erfolgten erste Versuche 
zur Behandlung des Glaukoms durch die extraokuläre Ableitung von Kammerwasser mittels 
Rosshaar durch eine Parazentese der Kornea [66]. Die erste translimbale Drainage von 
Kammerwasser in den Subkonjunktivalraum erfolgte 1912 durch Zorab [67] mit Hilfe eines 
Seidenfadens. Diese und ähnliche Ansätze unter Verwendung von Gold-, Tantal- oder Platin-
Fäden sowie einfacher Röhrchen waren aufgrund der fehlenden Regelung der Drainage zur 
Vermeidung einer Hypotonie, aufgrund auftretender Fremdkörperreaktionen und insbesonde-
re aufgrund des langfristigen Versagens der Drainage wenig erfolgreich [17].  
Basierend auf der Hypothese, dass ein langfristiges Versagen der Drainage aufgrund fibroti-
scher Prozesse in der Wand des Filterkissens im Subkonjunktivalraum erfolgt, entwickelte 
Molteno 1969 das erste einer Reihe von GDI im sog. Schlauch-Platte-Design [68]. Dabei 
stellt ein Schlauch die Verbindung zwischen dem Einstrombereich in der Vorderkammer des 
Auges und dem Ausstrombereich im Subkonjunktivalraum dar, wobei der Schlauch im Aus-
strombereich in eine an die Form der Sklera angepasste sowie an diese angenähte Platte 
mündet. Durch den Schlauch wird ein Zugang zum Filterkissen im Ausstrombereich sicher-
gestellt und die Platte am Boden des Filterkissens verhindert eine fibrosebedingte Reduktion 
der Drainagefläche [68]. Weitere bekannte Implantate im Schlauch-Platte-Design sind das 
KrupinTM GDI (1976), der White glaucoma pump shuntTM (1985), das BAERVELDT® GDI 
(1990), das AhmedTM GDI (1993) und das OptiMed GDI (1995) [17].  
Eine Reihe neuer GDI-Entwicklungen distanzieren sich vom klassischen Schlauch-Platte-
Design und streben eine Implantat-Miniaturisierung sowie einfachere, schnellere und atrau-
matischere MIGS-Verfahren an. Bekannte Vertreter dieser Mikroimplantate sind das 1998 
entwickelte EX-PRESS® GDI (Optonol Ltd., Israel) [69], der 2001 erfundene SOLX® Golds-
hunt (SOLX, Inc., USA) [70], der 2002 von Spiegel et al. [71] erstmals klinisch untersuchte 
iStent® (Glaukos Corp., USA) (hier noch in einer frühen Bauart aus Silikon – 2007 erste klini-
sche Untersuchung der aktuellen Titan-Version des Implantates [72, 73] – 2012 FDA Zulas-
sung als erster Glaukomstent zur Verwendung in Kombination mit einer Kataraktchirurgie 
[74]), der 2012 vorgestellte HydrusTM Microstent (Ivantis, Inc., USA) [75] sowie der 2013 
erstmals klinisch erprobte CyPass® Micro-Stent (Transcend Medical, Inc., USA) [76]. 
Eine inadäquate Kammerwasserdrainage, d.h. im Extremfall eine übermäßige Drainage, die 
eine okuläre Hypotonie bedingt bzw. eine fibrosebedingte Zunahme des Strömungswider-
standes mit zunehmender Implantationszeit, stellt die entscheidende Limitation aller GDI-
Konzepte dar. Um diesem Umstand Rechnung zu tragen, sind in der Literatur verschiedene 
innovative Ventil-Konzepte zur Inhibition der okulären Hypotonie sowie innovative LDD-
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Konzepte zur Inhibition der Fibrose beschrieben. Die folgenden Kapitel umfassen eine Dar-
stellung des Standes der Technik von GDI der ersten Generation im Schlauch-Platte-Design, 
von MIGS als Implantate der zweiten Generation sowie von innovativen GDI-Konzepten. 
2.3.1 Implantate der ersten Generation – Schlauch-Platte-Design 
Die bekanntesten Implantate im sog. Schlauch-Platte-Design sind das Molteno® GDI (Mol-
teno Ophthalmic Limited, Neuseeland), das KrupinTM GDI (E. Benson Hood Laboratories Inc., 
USA), das BAERVELDT® GDI (Abbott Medical Optics, USA) und das AhmedTM GDI (New 
World Medical Inc., USA) (Abb. 7).  
 
Abb. 7: GDI im Schlauch-Platte-Design – jeweils Makrofoto und Schema: a) Molteno
®
 3, b) Krupin
TM
 
eye valve with disc, c) BAERVELDT
®
 (425 mm²) und d) Ahmed
TM
 FP7; nach [17, 77, 78] 
Diese Implantate bestehen aus einem Silikonschlauch, der das Kammerwasser aus der Vor-
derkammer des Auges in eine oder mehrere, im Subkonjunktivalraum platzierte, Silikon- oder 
Polypropylenplatten ableitet. Optionale Pars Plana Clips ermöglichen alternativ eine Draina-
ge aus der Hinterkammer des Auges. Wesentliche Unterschiede zwischen den GDI beste-
hen bzgl. des Plattendesigns sowie technischer Lösungen zur Steuerung der Drainage (Tab. 
3) [17, 18, 78]. Insbesondere in der frühen postoperativen Phase ist eine Steuerung bzw. 
Begrenzung der Drainage erforderlich, da die Ausbildung einer fibrovaskulären Filterkissen-
wand im Ausstrombereich des GDI, die den Haupt-Strömungswiderstand des künstlichen 
Abflussweges darstellt, einige Wochen in Anspruch nimmt [78, 79]. Hierzu sind sowohl das 
KrupinTM eye valve with disc als auch das AhmedTM GDI mit einem Ventilmechanismus, mit 
einem vom Hersteller angegebenen Öffnungsdruck von 10 bis 12 mmHg (KrupinTM) bzw. 
8 bis 12 mmHg (AhmedTM), ausgestattet. Bei dem KrupinTM GDI ist das Lumen des Draina-
geschlauches im distalen Bereich verschlossen und mit zwei kreuzförmig angeordneten 
Schlitzen versehen. Der Ventilmechanismus des AhmedTM GDI besteht aus zwei aufeinander 
aufliegenden Silikonmembranen in einer trapezförmigen Kammer, die bei steigender Druck-
differenz zunehmend voneinander separiert werden und schließlich bei Überschreiten des 
Ventil-Öffnungsdruckes ein Strömungslumen freigeben (Abb. 7 b, d) [17, 18, 78–82].  
Die Platten des Molteno® bzw. BAERVELDT® GDI besitzen zur Begrenzung der Kammer-
wasserdrainage in der frühen postoperativen Phase eine im Vergleich zur gesamten Platte 
kleine Vorkammer, die jeweils durch die Konjunktiva bzw. die Sklera begrenzt wird (Abb. 
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7 a, c). Die notwendige Druckdifferenz zum Abheben der Konjunktiva vom Molteno® GDI 
bzw. zum Abheben des BAERVELDT® GDI von der Sklera soll einer Hypotonie entgegenwir-
ken, ist jedoch in der Praxis kaum mit reproduzierbaren Ergebnissen zu realisieren [17, 78]. 
Tab. 3: Design verschiedener Schlauch-Platte GDI [17, 18, 78] 
GDI Schlauch  Platte  Ventil 
 Material Innen-/ Außen-
durchmesser [mm] 









 Silikon 0,34 / 0,64  Polypropylen 1,65 134 - 268   - 
Krupin
TM




 Silikon 0,30 / 0,63  Silikon 0,84 200 - 500   - 
Ahmed
TM
 Silikon 0,30 / 0,63  Polypropylen (Mo-
delle S3, S2, B1)  
1,90 96 - 364   Mem-
bran-
ventil  Silikon (Modelle 
FP8, FP7, FX1)  
 96 - 364   
1)
  Je nach Plattengröße bzw. Ausführung mit einer oder mehreren Platten 
Implantationstechnik von GDI im Schlauch-Platte-Design 
Die mikrochirurgische Implantationstechnik von Schlauch-Platte-Implantaten ist in Abb. 8 am 
Beispiel des Ahmed GDI dargestellt. Da das Ahmed GDI einen Ventilmechanismus zur 
Steuerung der Drainage aufweist und damit die Gefahr einer postoperativen Hypotonie mi-
nimiert, ist eine Ein-Schritt-Implantation möglich. Im Unterschied hierzu ist bei Implantaten 
ohne Ventil u.U. eine Zwei-Schritt-Implantation erforderlich. Hierbei erfolgt in einem ersten 
Eingriff die Implantation der Platte unter die Konjunktiva und erst 2 bis 6 Wochen danach die 
Implantation des Schlauches in die Vorderkammer des Auges. Alternativ besteht die Mög-
lichkeit des vollständigen oder partiellen Verschlusses des Schlauches mit resorbierbarem 
oder nicht resorbierbarem Nahtmaterial. Eine zufriedenstellende Steuerung der Drainage 
wird durch keine der Ventil-Alternativen erreicht [17, 83, 84]. 
 
Abb. 8: Implantationstechnik von GDI im Schlauch-Platte-Design: a) Durchspülen GDI (steriles Was-
ser, stumpfe 26 G Kanüle), b) Eröffnung Konjunktiva, c) Implantation Platte und Fixierung mit 
Nahtmaterial, d) Kürzung Schlauch, e) Parazentese (scharfe 23 G Kanüle), f) Implantation 
Schlauch in Vorderkammer, g) Abdeckung Schlauch z.B. mit konservierter Spendersklera 
und Schließen der Bindehaut; h) alternativ zu g kann vor Parazentese Skleralamelle zur spä-
teren Abdeckung des Schlauches präpariert werden; nach [85]  
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Klinische Studien mit GDI im Schlauch-Platte-Design 
In der Literatur existiert eine Vielzahl klinischer Studien, die den Therapieerfolg der als Gold-
standard der konventionellen perforierenden chirurgischen Glaukomtherapie geltenden Ta-
bekulektomie mit dem Einsatz alloplastischer GDI im Schlauch-Platte-Design bzw. verschie-
dener GDI im Schlauch-Platte-Design untereinander vergleicht. Tab. 4 gibt einen Überblick 
über wesentliche Arbeiten. Die Definition des Therapieerfolges variiert je nach Autor gering-
fügig, i.d.R. wird jedoch ein IOD im Bereich von 6 bis 21 mmHg bei gleicher oder geringerer 
Medikation als vor dem Eingriff angestrebt. Eine fortschreitende Visusverschlechterung, die 
Notwendigkeit erneuter chirurgischer Eingriffe oder ernsthafte Komplikationen stellen i.d.R. 
Kriterien für einen Misserfolg dar. Während die nach Kaplan-Meier kumulierte 1-Jahres-
Erfolgsrate von GDI i.d.R. im Bereich von 80 % liegt, nimmt die Erfolgsrate mit zunehmender 
Zeit um ca. 10 % pro Jahr stetig ab. Nach drei und mehr Jahren liegt die Erfolgswahrschein-
lichkeit i.d.R. nur noch im Bereich von 60 %. Vergleiche von GDI verschiedener Hersteller 
untereinander zeigen teilweise signifikante Unterschiede in Bezug auf den Therapieerfolg. 
GDI ohne Ventilmechanismus wie das Molteno® oder BAERVELDT® Implantat sind tenden-
ziell mit einem langfristig niedrigeren IOD, andererseits aber auch tendenziell häufiger mit 
hypotonie-basierten Komplikationen assoziiert im Vergleich zu GDI mit Ventilmechanismus, 
wie das KrupinTM oder AhmedTM Implantat [26, 28–34]. Verglichen mit der Trabekulektomie 
weisen GDI ähnliche oder höhere Erfolgsraten auf [11, 83, 86, 87].  
Hauptgründe für das Scheitern der Glaukomtherapie mit konventionellen GDI im Schlauch-
Platte-Design stellen eine inadäquate IOD-Senkung, eine Visusverschlechterung oder 
schwerwiegende Komplikationen dar. Häufig beschriebene Komplikationen sind in Tab. 5 
zusammengefasst. Unabhängig vom Implantattyp treten in ca. 50 % der Fälle Komplikatio-
nen auf [22–27]. Insbesondere in der frühen postoperativen Phase stellt die Hypotonie eine 
gefürchtete Komplikation dar, die ihrerseits die Gefahr von Flüssigkeitsansammlungen im 
Suprachoroidalraum, einer Abhebung der Choroidea und im Extremfall einer Abhebung der 
Retina beinhaltet. Als Spätkomplikation ist insbesondere die Abkapselung der Drainageplatte 
zu nennen, die mit einer inadäquaten IOD-Senkung assoziiert ist. Daneben steigt mit fort-
schreitender Implantationszeit die Gefahr einer Erosion des Schlauches oder der Drainage-
platte durch die Kornea bzw. durch die Konjunktiva, was zu Folgekomplikationen wie einer 
Endophthalmitis führen kann. Weiterhin treten häufig Kornea-assoziierte Komplikationen wie 
korneale Dekompensation oder korneale Ödeme auf. Bedingt durch die groß dimensionier-
ten Drainageplatten von Schlauch-Platte-GDI bzw. durch die invasive Implantationstechnik 













; Vergleich z.T. untereinander bzw. mit Trabeku-
lektomie (Trab.) 
Quelle Jahr Implantat(e) 
1)
 n  Kumulative Erfolgs-
wahrscheinlichkeit [%]  
     1 Jahr  ( ) Jahre  
Heuer et al. [88] 1992 Molteno
®
 (SP vs. DP) 132  55 vs. 86  46 vs.71 (2 a) 
Mermoud et al.  [89] 1993 Molteno
®
  60  62 10 (5 a) 
Välimäki [22] 1998 Molteno
®
 87  90 50 (4,5 a) 
Broadway et al. [90] 2001 Molteno
®
 (SP und DP) 119  80 35 (10 a) 
Ayyala [28] 2002 Molteno
®
 (DP) vs. Ahmed
TM
 60  73 vs. 60 56 vs. 50 (2 a) 
Molteno et al. [83] 2004 Molteno
®
 (SP und DP)  
vs. Trab. 
139  100 vs. 98 100 vs.  
73 (10 a) 
Leong et al. [91] 2006 Molteno
®
 35  70 54 (5 a) 
Woodcock et al. [92] 2008 Molteno
®
 162  72 46 (10 a) 
Vuori [93] 2010 Molteno
®
 30  97 85 (4 a) 




 3 44  94 vs. 89 71 vs. 89 (3 a) 
Välimäki [23] 2012 Molteno
®
 3 40  71 - 
Välimäki et al. [95] 2014 Molteno
®
 3 106  97 91 (3 a) 
Fellenbaum et al. [96] 1994 Krupin
TM
 25  66 - 
Krupin et al. [82] 1994 Krupin
TM
 50  80 - 
Mastropasqua et al. [97] 1996 Krupin
TM
 28  89 34 (5 a) 








53  39 vs. 80  
vs. 35 
31 vs. 60 vs.  
35 (1,5 a) 
Lloyd et al. [98] 1994 BAERVELDT
®
  
350 mm² vs. 500 mm² 
73  93 vs. 93 93 vs.  
88 (1,5 a) 
Siegner et al. [24] 1995 BAERVELDT
®
  103  63 60 (2 a) 






64  66 vs. 66 - 
Rolim de Moura et al. [25] 2005 BAERVELDT
®
 48  90 58 (4 a) 
WuDunn et al. [99] 2006 BAERVELDT
®
 108  88 79 (2 a) 
Gedde et al. [11] 2012 BAERVELDT
®
 vs. Trab. 212  96 vs. 85 70 vs. 53 (5 a) 
Coleman et al. [100] 1995 Ahmed
TM
 60  78 - 
Ayyala et al. [101] 1998 Ahmed
TM
 85  77 - 
Topouzis et al. [102] 1999 Ahmed
TM
 60  76 45 (5 a) 
Huang et al. [27] 1999 Ahmed
TM
 159  87 68 (3 a) 
Wilson et al. [86] 2000 Ahmed
TM
 vs. Trab. 117  88 vs. 84 - 
Djodeyre et al. [103] 2001 Ahmed
TM
 35  70 64 (2 a) 
Wilson et al. [87] 2003 Ahmed
TM
 S-2 vs. Trab. 123  88 vs. 93 70 vs. 68 (4 a) 
Hinkle et al. [104] 2007 Ahmed
TM
 S-2 vs. FP7 51  81 vs. 96 - 
Tran et al. [105] 2009 Ahmed
TM
 (S-2 und FP7)  
vs. Trab. 
166  71 vs. 80 36 vs. 48 (5 a) 
Wishart et al. [106] 2010 Ahmed
TM
 (S-2 und FP7) 94  88 63 (4 a) 
Nassiri et al. [31] 2010 
Ahmed
TM






93 vs. 88 84 vs. 82 (2 a) 
Budenz et al. [32] 2011 Ahmed
TM




276  84 vs. 86 - 
Christakis et al. [34] 2011 Ahmed
TM




238  72 vs. 79 - 
Christakis et al. [26] 2013 Ahmed
TM




238  - 61 vs. 71 (3 a) 
Barton et al. [33] 2014 Ahmed
TM




276  - 69 vs. 68 (3 a) 
1)
 I.d.R. single plate Ausführung (SP), andernfalls double plate Ausführung (DP) kenntlich gemacht 
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Tab. 5: Zusammenfassung prozentualer Komplikationsraten kommerzieller GDI im Schlauch-Platte-











[22, 23, 29, 31, 
89–95] 
[29, 82, 96, 97] 
[11, 24–26, 32, 
98, 99] 
[26, 27, 29, 31, 32, 
86, 87, 100, 102–
106] 
Hypotonie 12 ± 7 40 ± 16 13 ± 14 11 ± 14 
Flache Vorderkammer 7 ± 3 26 ± 25 9 ± 8 14 ± 8 
Fluid-Ansammlung im  
Suprachoroidalraum 
11 ± 3 21 ± 6 15 ± 10 13 ± 7 
Suprachoroidale Blutung 3 ± 1 6 ± 7 2 ± 1 1 ± 1 
Glaskörperblutung 1  k.A. 5 ± 3 4 ± 5 
Abhebung Choroidea 11 ± 5 34  4 ± 1 14 ± 7 
Abhebung Retina 3 ± 2 k.A. 4 ± 3 2 ± 1 
Motilitätsstörungen /  
Strabismus 
3  12  12 ± 7 4 ± 2 
Abkapselung Sickerkissen 6 ± 4 23 ± 29 3  7 ± 5 
Verschluss Schlauch 5 ± 2 13 ± 11 9 ± 3 6 ± 5 
Erosion GDI 4 ± 2 6 ± 2 2 ± 1 3 ± 2 
Uveitis 5 ± 3 21 ± 4 11 ± 4 k.A. 
Endophthalmitis 4 ± 0 1 ± 1 1 ± 1 1 ± 1 
Dekompensation Kornea 6 ± 6 0  18  8 ± 10 
Korneaödem 3  k.A. 13 ± 6 13 ± 7 
Hyphaema 8 ± 7 k.A. 11 ± 8 11 ± 6 
Katarakt 10 ± 6 7  15 ± 10 7 ± 6 
 
2.3.2 Implantate der zweiten Generation – mikroinvasive Glaukomchirurgie 
Die bekanntesten Mikro-Drainageimplantate zur Glaukomtherapie sind das EX-PRESS® GDI 
(Optonol Ltd., Israel), der SOLX® Goldshunt (SOLX, Inc., USA), der iStent® (Glaukos Corp., 
USA) sowie der CyPass® Micro-Stent (Transcend Medical, Inc., USA) (Abb. 9). Neben die-
sen GDI, die eine Kammerwasserdrainage in den Subkonjunktivalraum (EX-PRESS®), den 
Suprachoroidalraum (SOLX®, CyPass®) bzw. in den Schlemm-Kanal (iStent®) ermöglichen, 
befinden sich zurzeit weitere Implantate wie der XEN® Gel Stent (AqueSys, Inc., USA) sowie 
der InnFocus MicroshuntTM (InnFocus Inc., USA) zur subkonjunktivalen Drainage, der iStent® 
supra (Glaukos Corp., USA) zur suprachoroidalen Drainage und der HydrusTM Microstent 
(Ivantis, Inc., USA) zur Drainage in den Schlemm-Kanal in der Entwicklung [21, 107, 108]. 
Die bekanntesten vier Vertreter der Mikro-Drainageimplantate, die in Abb. 9 dargestellt sind, 
unterscheiden sich in Bezug auf Material und Design grundlegend (Tab. 6). Das EX-PRESS® 
GDI aus Edelstahl stellt eine Art Hohlnagel dar und wird von außen i.d.R. unter eine Skleral-
amelle implantiert. Eine Fußplatte in Kombination mit einem Widerhaken soll eine sichere 
Fixierung in der Sklera ermöglichen. Neben der axialen existieren zusätzliche radiale Ein-
stromöffnungen. Zur Inhibition einer Hypotonie befindet sich im Lumen des Implantates ein 
Querstift als zusätzlicher Strömungswiderstand [20, 109–111]. Als ältestes Mikro-Drainage-
implantat zur Glaukomtherapie wurden im ersten Jahrzehnt des 21. Jahrhunderts weltweit 
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ca. 60.000 EX-PRESS® Implantationen durchgeführt [110]. Das SOLX® GDI aus Gold besitzt 
keine zylindrische, sondern eine flache Form mit rechteckigem Querschnitt. Bohrungen im 
distalen Bereich dienen zur Fixierung im Suprachoroidalraum mittels chirurgischen Nahtma-
terials. Im Ein- bzw. Ausstrombereich des Implantates ermöglichen insgesamt 200 Bohrun-
gen mit Durchmessern von 50 µm bis 300 µm eine Passage des Kammerwassers. Den 
Haupt-Strömungswiderstand der Drainage stellen die neun offenen der insgesamt 19 parallel 
angeordneten Mikrokanäle im Inneren des Implantates dar [112]. 
 
Abb. 9: Mikro-Drainageimplantate zur Glaukomtherapie – jeweils Foto (Rasterelektronenmikrosko-
pie/Makrofoto) und Schema: a) EX-PRESS
®





Bypass Stent und d) CyPass
®
 Micro-Stent; nach [20, 21, 76, 113, 114] 
Der iStent® Trabecular Micro-Bypass Stent aus mit Heparin beschichtetem Titan besitzt eine 
L-Form mit einem röhrenförmigen, 250 µm langen Einstrombereich und einem um 90° ge-
drehten, entlang der Längsachse halb aufgeschnittenen Rohr als Ausstrombereich. Die 
Schnittebene des Rohres im Ausstrombereich ist gegenüber dem Rohr im Einstrombereich 
um 40° geneigt. Drei Widerhaken dienen zur Fixierung im Schlemm-Kanal. Aufgrund der 
asymmetrischen Bauart sind Implantate für das linke und rechte Auge erhältlich [115, 116]. 
Der CyPass® Micro-Stent aus Polyimid besitzt ein röhrenförmiges Design mit einer Reihe von 
Bohrungen mit einem Durchmesser von 76 µm durch die Rohr-Wand im distalen sowie Re-
tentionsringen zur Fixierung im proximalen Bereich [117, 118].  
Tab. 6: Design verschiedener Mikro-Drainageimplantate [109–112, 115–118] 
GDI Material Dimension  Lumen   Besonderheit 
  [mm] Anzahl Größe [µm]   
EX-PRESS
®
       
P-Modell Edelstahl 2,64 x 0,4 1 Ø 50 oder 200  Querstift als  
R-Modell  2,96 x 0,4    Flusswiderstand 
T-Modell  2,42 x 0,4    im Lumen 
SOLX
®
 24-K medical-grade 
(99,95 %) Gold 
5,2 x 3,2 x 0,044 19 (9 offen) 24 x 50  - 
iStent
®




(Ti 6Al-4V ELI) 
1 x 0,33 1 120  Modell für re. 
und li. Auge 
Inject-Modell  0,36 x 0,23 1 k.A. (ca. 70 µm)  - 
CyPass
®
 Polyimid 3,35 x 0,51 1 310  - 
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Implantationstechnik von GDI der zweiten Generation 
Reale MIGS-Implantate, die ab interno (ausgehend vom Inneren des Auges über einen Zu-
gang in die Vorderkammer) und ohne zusätzliche mikrochirurgische Eingriffe am Äußeren 
des Auges implantiert werden, sind die verschiedenen iStent® Modelle, der CyPass® Micro-
Stent, der XEN® Gel Stent sowie der HydrusTM Microstent. Die Implantation der GDI EX-
PRESS®, SOLX®, und InnFocus MicroshuntTM erfordern jeweils einen mikrochirurgischen 
Eingriff am Äußeren des Auges, vergleichbar mit der Implantationstechnik klassischer 
Schlauch-Platte-GDI. Die unterschiedlichen Implantationstechniken sind in der Abb. 10 bei-
spielhaft anhand des EX-PRESS® GDI und des CyPass® Micro-Stents gegenübergestellt. 
 
Abb. 10: Implantationstechnik von Mikro-Drainageimplantaten zur Glaukomtherapie am Beispiel des 
EX-PRESS
®
 GDI (a) sowie des CyPass
®
 Micro-Stents (b): a) Implantation des EX-PRESS
®
 
GDI unter eine Skleralamelle vergleichbar mit Schlauch-Platte-GDI ausgehend vom Äuße-
ren des Auges; b) MIGS: ab interno Implantation eines CyPass
®
 Micro-Stents [119, 120] 
 
Klinische Studien mit GDI der zweiten Generation 
In der Literatur existieren wenige klinische Studien, die den kurz- und insbesondere den 
langfristigen Therapieerfolg von GDI der zweiten Generation untersuchen, Tab. 7 zeigt we-
sentliche Arbeiten. Die Definition des Therapieerfolges variiert je nach Autor geringfügig. 
I.d.R. wird das Erreichen eines IOD im Bereich von 5 bis 21 mmHg unabhängig davon, ob 
die Gabe drucksenkender Medikamente erforderlich ist oder nicht, als Erfolg definiert. Eine 
fortschreitende Visusverschlechterung, die Notwendigkeit erneuter chirurgischer Eingriffe 
oder ernsthafte Komplikationen stellen i.d.R. Kriterien für einen Misserfolg dar. Während die 
nach Kaplan-Meier kumulierte 1-Jahres Erfolgsrate der GDI EX-PRESS®, SOLX®, iStent® 
sowie CyPass® ca. 90 %, 60 %, 80 % sowie 80 % beträgt, nimmt die Erfolgsrate mit zuneh-
mender Zeit i.d.R. stetig ab. Nach zwei und mehr Jahren liegt die Erfolgswahrscheinlichkeit 
der vier GDI noch bei ca. 80 %, 40 %, 50 % sowie 80 %. Vergleichende Studien mit GDI ver-
schiedener Hersteller existieren nicht. Mit der Trabekulektomie vergleichende Studien liegen 
lediglich für das EX-PRESS® GDI vor. Hier werden ähnliche Erfolgsraten erzielt [121–126]. 
Hauptgründe für das Scheitern von Mikro-Drainageimplantaten stellen eine inadäquate IOD-
Senkung oder schwerwiegenden Komplikationen dar. Häufig beschriebene Komplikationen 
sind in Tab. 8 zusammengefasst. Tendenziell treten im Vergleich zu Schlauch-Platte-GDI 
seltener Komplikationen auf, was evtl. auf die geringere Invasivität der Implantation und auf 
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die geringere Implantatgröße zurückzuführen ist. Die Anzahl der zugrundeliegenden klini-
schen Studien sowie deren Dauer sind im Vergleich zum umfangreichen Studienmaterial zu 
Schlauch-Platte-GDI gering, so dass sich dieser Trend zukünftig noch relativieren kann. 









; Vergleich z.T. mit Trabekulektomie (Trab.) 
Quelle Jahr Implantat(e) n  Kumulative Erfolgs-
wahrscheinlichkeit [%]  
     1 Jahr  ( ) Jahre  
Traverso et al. [114] 2005 EX-PRESS
®
 R50 26  - 90 (2 a) 
Maris et al. [121] 2007 EX-PRESS
®
 R50 vs. Trab. 100  86 vs. 92 - 
Kanner et al. [127] 2009 EX-PRESS
®
 T50, R50, X50 231  97 95 (3 a) 
de Jong et al. [122] 2009 EX-PRESS
®
 vs. Trab. 80  86 vs. 83 - 
de Feo et al. [128] 2009 EX-PRESS
®
 X200 37  73 73 (2 a) 
Lankaranian et al. [109] 2011 EX-PRESS
®
 R50, T50 100  90 84 (3 a) 
Good et al. [123] 2011 EX-PRESS
®
 P50 vs. Trab. 70  - 83 vs 83 (2⅓ a) 
Salim et al. [129] 2012 EX-PRESS
®
 P50 79  89 82 (2¾ a) 
Seider et al. [130] 2012 EX-PRESS
®
 R50, X50  
vs. Trab. 
93  91 vs. 85 - 
Wagschal et al.  [124] 2013 EX-PRESS
®
 vs. Trab. 64  90 vs. 83 - 
Netland et al. [125] 2014 EX-PRESS
®
 P50 vs. Trab. 120  90 vs. 87 83 vs 79 (2 a) 
Moisseiev et al.  [126] 2014 EX-PRESS
®
 P200 vs. Trab. 100  85 vs. 87 - 
Melamed et al. [112] 2009 SOLX
®
 38  79 - 
Figus et al. [131] 2011 SOLX
®
 55  77 76 (2 a) 
Hueber et al. [132] 2013 SOLX
®
 31  29 10 (2 a) 
Samuelson et al. [116] 2011 iStent
®
 117  72 - 
Craven et al. [115] 2012 iStent
®
 116  - 61 (2 a) 
Arriola-Villalobos [133] 2012 iStent
®
 19  - 42 (5 a) 
Arriola-Villalobos [134] 2013 iStent
®
 inject GTS400 20  75 - 
Voskanyan et al. [135] 2014 iStent
®
 inject GTS400 99  81 - 
Fea et al. [136] 2014 iStent
®
 inject GTS400 94  93 - 
Höh et al.  [117] 2014 CyPass
®
 136  83 77 (2 a) 
 
Tab. 8: Zusammenfassung prozentualer Komplikationsraten kommerzieller Mikroimplantate zur Glau-
















Hypotonie 20 ± 17 k.A. 0 ± 0 15  
Flache Vorderkammer 8 ± 10 k.A. k.A. k.A. 
Leckage am Filterkissen 8 ± 10 k.A. k.A. k.A. 
Fluid-Ansammlung im  
Suprachoroidalraum 
13 ± 14 k.A. 0 ± 0 k.A. 
Subkonjunktivale Blutung k.A. k.A. 2 ± 1 k.A. 
Abhebung Choroidea 10 ± 10 11  k.A. k.A. 
Abhebung Retina k.A. 2 ± 1 k.A. k.A. 
Verschluss GDI 2 ± 1 k.A. 4 ± 1 4  
Dislokation GDI 2 ± 3 k.A. 2 ± 1 1  
Erosion GDI 4 ± 6 3  k.A. k.A. 
Inflammationen 1 ± 1 k.A. 1  4  
Korneaödem k.A. 4  k.A. 1  
Hyphaema 4 ± 4 19 ± 4 k.A. 2  
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2.3.3 Innovative Implantat-Konzepte – Local-Drug-Delivery, Biodegradation und Ven-
tilmechanismen zur Steuerung des Strömungswiderstandes 
Die Narbenbildung stellt den Hauptgrund für das Versagen der Drainage sowohl nach einer 
konventionellen chirurgischen Glaukomoperation (Trabekulektomie) als auch nach dem Ein-
satz von GDI dar [35]. Zur Vermeidung der Narbenbildung ist ein Verständnis der grundle-
genden Mechanismen der Wundheilung erforderlich. Die fünf wesentlichen, sich überschnei-
denden Phasen der Wundheilung sind in Abb. 11 dargestellt.  
 
Abb. 11:  Phasen der Wundheilung; nach [35] 
Unmittelbar nach dem Eingriff am Auge kommt es zur Blutgerinnung, wodurch Entzündungs-
zellen (z.B. neutrophile Granulozyten, Makrophagen) angelockt werden. Diese Entzün-
dungszellen setzen ihrerseits Wachstumsfaktoren (z.B. TGF-β (engl. Transforming growth 
factor), FGF (engl. Fibroblast growth factor)) frei, die den Prozess der Wundheilung beein-
flussen. Es folgt eine Entzündungsphase in Verbindung mit einer re-Epithelialisierung und 
der Bildung von Granulationsgewebe. Aktivierte Fibroblasten produzieren extrazelluläre Mat-
rix als Grundlage für die beginnende Gefäßneubildung und den Gewebeumbau. Das Ergeb-
nis der Wundheilung, d.h. die Wiederherstellung der ursprünglichen Gewebsarchitektur im 
günstigsten bzw. Narbenbildung im ungünstigsten Fall, ist maßgeblich vom Grad der Ge-
websschädigung während des Eingriffes sowie vom Grad und der Dauer der Entzündungs-
phase abhängig [35]. 
Local-Drug-Delivery Konzepte für GDI  
Die Suche nach effektiven, spezifisch in den Prozess der Wundheilung eingreifenden Phar-
maka ohne toxische Nebenwirkungen bzw. die Suche nach geeigneten Applikationsformen 
besitzt einen großen Stellenwert in der Entwicklung innovativer GDI bzw. GDI-
Implantationsverfahren. In der Literatur gibt es eine Vielzahl von Arbeiten, die eine einmalige 
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Applikation der klassischen, auch im Rahmen der Trabekulektomie angewandten, antifibro-
tisch wirkenden Pharmaka MMC und 5-FU im Rahmen der Implantation von GDI bzw. deren 
wiederholte postoperative lokale Injektion beschreiben. Dieser Einsatz der Pharmaka in Ver-
bindung mit AhmedTM, Molteno® oder BAERVELDT® GDI ist insbesondere bei Patienten mit 
einem geringen Risiko für Vernarbung kritisch zu beurteilen, da i.d.R. kein signifikant niedri-
gerer postoperativer IOD erzielt wird, hingegen Nebenwirkungen wie die postoperative Hypo-
tonie z.T. signifikant häufiger auftreten [137–141]. Die kontrollierte, lokale Freisetzung antifi-
brotisch wirkender Pharmaka aus einem LDD-System bietet im Vergleich zu dem beschrie-
benen Ansatz Vorteile, da die zeitliche Pharmakafreisetzung exakt an die entsprechenden 
Phasen der Wundheilung anzupassen und eine präzise Dosierung zu gewährleisten ist, der 
Patient geschont und das Infektionsrisiko minimiert wird. In der Vergangenheit wurden hierzu 
verschiedene Ansätze zur positiven Beeinflussung der Wundheilung durch die Kombination 
eines GDI mit einem LDD-Element verfolgt. 
Kiremitçi-Gümüşderelioglu et al. kombinierten einen Silikon-Drainageschlauch mit einem 
Poy(2-hydroxyethyl Methacrylat) (P[HEMA])-basierten LDD-Element zur lokalen Freisetzung 
verschiedener Pharmaka, wie z.B. MMC. Pharmakonfreisetzungsuntersuchungen in vitro 
zeigten eine kontinuierliche MMC-Freisetzung über einen Zeitraum von zwei Monaten. Die 
entwickelten GDI wurden weiterhin tierexperimentell in vivo in einem Hundemodell unter-
sucht. Hierbei zeigte sich über den gesamten Versuchszeitraum von drei Monaten eine signi-
fikante Senkung des IOD in den behandelten im Vergleich zu den unbehandelten Kontrollau-
gen von ca. 4,2 mmHg. Histologische Untersuchungen zeigten bei den MMC-freisetzenden 
GDI im Gegensatz zur Kontrollgruppe ohne MMC keine Anzeichen einer Entzündung und 
eine dünne fibröse Kapsel [36]. 
Jacob et al. modifizierten BAERVELDT® GDI (BG103, Iovision Inc., USA) mit einem 5-FU-
freisetzenden, biodegradierbaren Kollagen-Pfropfen, der im posterioren Ende des Drainage-
schlauches positioniert wurde. Die Pharmakonfreisetzung aus dem Kollagen-Pfropfen erfolgt 
über einen Zeitraum von 14 Tagen und nach 17 Tagen ist die Degradation des Pfropfens 
abgeschlossen. Die modifizierten GDI wurden in tierexperimentellen in vivo Untersuchungen 
im Tiermodell Kaninchen im Hinblick auf die IOD-Senkung evaluiert. Histologische bzw. im-
munhistochemische Untersuchungen explantierter Bulbi gaben Aufschluss hinsichtlich der 
Beeinflussung der Dicke der fibrösen Kapsel bzw. der Makrophageninfiltration und Kol-
lagenmenge im Bereich der GDI-Sickerplatte. Im Vergleich zu den jeweils unbehandelten 
Kontrollaugen kommt es in den behandelten Augen zu einer signifikanten postoperativen 
IOD-Senkung für 13 Wochen (modifizierte BAERVELDT® GDI) bzw. für 7 Wochen (unmodifi-
zierte BAERVELDT® GDI), wobei der IOD in beiden Gruppen zum Versuchsende nach 6 
Monaten wieder dem präoperativen Wert entspricht. In der Versuchsgruppe mit modifizierten 
BAERVELDT® GDI wurde die Dicke der fibrösen Kapsel im anterioren Bereich im Vergleich 
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zur Kontrollgruppe signifikant um 22 % reduziert. Hinsichtlich der Makrophageninfiltration 
lagen keine signifikanten Unterschiede zwischen den Versuchsgruppen vor. Die Kollagen-
dichte im Bereich unmodifizierter Implantate war signifikant höher [37]. 
Sahiner et al. kombinierten ein AhmedTM Implantat (Modell FP7, New World Medical Inc., 
USA) mit einem Poy(2-hydroxyethyl Methacrylat) (P[HEMA])-basierten LDD-Element zur 
langsamen, lokalen Freisetzung des Pharmakons MMC. In vivo Untersuchungen im Tiermo-
dell Kaninchen zeigten eine signifikante Reduktion der Dicke der fibrösen Kapsel um bis zu 
69,6 % sowie der Entzündungsreaktion im Bereich des Filterkissens um die Sickerplatte des 
mit dem LDD-Element kombinierten AhmedTM Implantates im Vergleich zur Kontrollgruppe 
ohne LDD-Funktion [38]. 
Ponnusamy et al. stellten eine biodegradierbare, Polylactid-co-Glycolid (PLGA)-basierte Be-
schichtung zur Modifikation von AhmedTM Implantaten vor. Das vorgestellte LDD-System 
weist eine Basisschicht mit dem inkorporierten Pharmakon 5-FU und eine Deckschicht mit 
dem Pharmakon MMC auf. In vitro Pharmakafreisetzungsuntersuchungen zeigten eine um 
drei bis fünf Tage verzögerte Freisetzung des 5-FU, gefolgt von einer kontinuierlichen Frei-
setzung über einen Zeitraum von zehn Tagen, was eine Inhibition der Proliferation von Fib-
roblasten in der entsprechenden kritischen Phase der Wundheilung nach dem Eingriff er-
möglichen soll. Das MMC der Deckschicht sollte hingegen in der initialen Freisetzungsphase, 
unmittelbar nach dem Eingriff wirksam werden und einer übermäßigen Infiltration von Im-
munzellen entgegenwirken [39]. 
Biodegradierbare Materialien für GDI 
Neben den beschriebenen Anwendungen biodegradierbarer Materialien im Bereich der LDD-
Systeme wurden diese auch zur Inhibition der postoperativen Hypotonie vorgestellt. Die Hy-
potonie stellt generell ein Problem aller GDI ohne Ventilmechanismus dar und tritt insbeson-
dere in der frühen postoperativen Phase auf, da die Bildung einer fibrotischen Kapsel, die 
den Haupt-Strömungswiderstand der Drainage darstellt, vier bis sechs Wochen in Anspruch 
nimmt [142]. Als Ansätze zur Vermeidung der postoperativen Hypotonie wurden verschiede-
ne Verfahren vorgestellt. Es wurde z.B. eine zweistufige Implantation des GDI, d.h. die Im-
plantation der Sickerplatte im ersten und die Implantation des Drainageschlauches in die 
Vorderkammer des Auges vier bis sechs Wochen später, im zweiten Schritt beschrieben [84, 
142]. Aufgrund des hohen Aufwandes und der zusätzlichen Belastung des Patienten bei ei-
ner zweistufigen Implantation wurde das Verfahren zugunsten alternativer Methoden zur 
temporären Begrenzung der Drainage verdrängt. So wurde beispielsweise der Einstrombe-
reich in der postoperativen Phase durch Nahtmaterial verschlossen, das degradierbar oder 
nicht degradierbar ist und nichtinvasiv durch Laserbestrahlung durchtrennt wird. Eine alterna-
tive Methode verwendet Nahtmaterial im Lumen des Drainageschlauches um dessen Strö-
mungsquerschnitt temporär zu reduzieren. Das Nahtmaterial im Lumen kann im Rahmen 
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eines minimalinvasiven Eingriffes unter lokaler, topischer Anästhesie entfernt werden [143]. 
Als innovatives Konzept wiesen Maleki et al. die Machbarkeit biodegradierbarer Pfropfen mit 
einem 24 µm Strömungskanal nach. Als biodegradierbare Polymere kamen PLGA mit einer 
Degradationszeit von drei bis vier Wochen sowie Polylactid (PLA) mit einer Degradationszeit 
von fünf bis sechs Monaten zur Anwendung. Die Pfropfen sind universell für subkonjunktival 
drainierende Schlauch-Platte-Implantate ohne Ventilmechanismus geeignet [144].  
Als Weiterentwicklung der zuvor beschriebenen Ansätze zur Verbesserung des Langzeiter-
folges von GDI durch die kontrollierte, lokale Freisetzung antifibrotischer Pharmaka aus ei-
nem LDD-System bzw. zur Verwendung degradierbarer Implantat-Komponenten z.B. zur 
Vermeidung der postoperativen Hypotonie wurde von Löbler et al. [145] und Wischke et al. 
[146] bereits das Konzept eines vollständig biodegradierbaren GDI mit einer kombinierten 
LDD-Funktionalität vorgestellt. Dieses Konzept sieht vor, dass nach Abschluss der durch 
kontrolliert lokal freigesetzte Pharmaka positiv beeinflussten Wundheilung und vollständiger 
Degradation des Implantates dauerhaft ein intakter Drainagekanal zurückbleibt. Langfristige 
Fremdkörperreaktionen auf das Implantat spielen so keine Rolle. 
Ventilmechanismen zur Steuerung des Strömungswiderstandes von GDI 
In der Literatur werden verschiedene Ventilmechanismen zur Steuerung der Drainage und 
zur Inhibition der Hypotonie beschrieben (Abb. 12). Tavakolian et al. beschreiben ein Feder-
ventil, bei dem ein elastischer Drainageschlauch radial mit Federkräften beaufschlagt wird, 
so dass sich der Strömungsquerschnitt in Abhängigkeit der Druckverhältnisse ändert [147]. 
 
Abb. 12: Unterschiedliche Ventilmechanismen zur Steuerung der Drainage und zur Inhibition der 
Hypotonie beim Einsatz von GDI: a) Federventil (nach [147]), b) Klappenventil (nach [148]), 
c) Membranventil (nach [149]) und d) Magnetventil (nach [150]); Volumenstrom ?̇? wenn 
Druckdifferenz Δp zwischen Aus- (p2) und Einlass (p1) größer als Ventil-Öffnungsdruck poffen 
(Δp > poffen → jeweils gestrichelte Ventilkonfiguration) 
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Kara und Kutlar stellen ein Klappenventil vor, welches in numerischen Strömungssimulatio-
nen eine mit dem AhmedTM GDI vergleichbare, nichtlineare Druckdifferenz-Volumenstrom-
Charakteristik erreicht [148]. Moon et al. beschreiben ein Membranventil mit einem in vitro 
nachgewiesenen Öffnungsdruck von 18 mmHg [149]. Paschalis et al. beschreiben einen 
Ventilmechanismus, der auf einem nicht mit Wasser mischbaren, magnetischen Fluid ba-
siert, welches im Drainageschlauch durch zwei Mikromagnete fixiert wird. Durch eine For-
mänderung des magnetischen Fluids bei steigendem Druck erfolgt eine Zunahme des Strö-
mungsquerschnittes. Mit dem Ventil wird ein Öffnungsdruck von 10 mmHg erreicht [150]. 
Pan et al. verfolgen mit einem Drainageimplantat mit einer nanoporösen Membran einen 
alternativen Ansatz zu mechanischen Ventilmechanismen. Das Implantat soll als künstliches 
Trabekelmaschenwerk fungieren, wobei der Strömungswiderstand der nanoporösen Memb-




2.4 Entwicklungsanforderungen an das ideale Glaukom-Drainage-
Implantat 
Allgemeine Anforderungen an GDI werden in dem amerikanischen Standard ANSI Z80.27-
2014 definiert [152]. Im Einzelnen sind Anforderungen an physikalische bzw. mechanische 
Eigenschaften wie z.B. die Oberflächenqualität oder die Druckdifferenz-Volumenstrom-
Charakteristik, an die Biokompatibilität, die Sterilität oder die Haltbarkeit definiert. 
Unter Berücksichtigung des Standards ANSI Z80.27-2014 [152], der anatomischen Verhält-
nisse im Auge, der entsprechenden physiologischen Druckverhältnisse sowie der in klini-
schen Studien beschriebenen Komplikationen aktueller GDI lassen sich eine Reihe von Ent-
wicklungsanforderungen an ein ideales GDI ableiten (Tab. 9).  
Tab. 9: Entwicklungsanforderungen an ein ideales GDI bezogen auf den Werkstoff, das Implantatde-
sign und die daraus resultierenden struktur- und strömungsmechanischen Eigenschaften so-
wie bezogen auf Biofunktionalisierungen  
Werkstoff -  Biokompatibilität → Vermeidung von Gewebeschädigungen durch struktur- und 
oberflächenkompatiblen Werkstoff mit an das okuläre Gewebe angepassten me-
chanischen Werkstoffkennwerten sowie inerter Oberfläche 
-  Geringe Oberflächenrauigkeit, Oberflächenenergie → Minimierung Fibroblastenadhäsion  
-  Sterilisierbarkeit → Keine Veränderung von Werkstoffkennwerten  
- Biostabilität, Alterungsbeständigkeit, Haltbarkeit → Gleichbleibende funktionelle 
Eigenschaften und Abmessungen über Implantat-Lebensdauer 
- Alternativ: Biodegradation → Angepasste Degradationskinetik, z.B. um temporäre 
Stützfunktion bzw. temporären Strömungswiderstand zu realisieren 






-  Flexibler Implantat-Grundkörper → Geringe Biegesteifigkeit, Strukturkompatibilität, 
Vermeidung einer Erosion 
- Strukturelle Integrität → Unversehrtheit des Implantates bei Zugkräften von 0,5 N, 
die z.B. bei der Implantation auftreten 
-  Geringe, an die anatomischen Verhältnisse des Auges angepasste Größe → Ver-
meidung von Motilitätsstörungen / Strabismus 
-  Minimalinvasive Implantierbarkeit → Traumareduktion / Patientenakzeptanz 
-  Fixierung → Vermeidung einer Dislokation 
-  Ventilmechanismus → Adaptive Regulierung der Kammerwasserdrainage zur Ein-
stellung eines definierten intraokularen Zieldruckes bei gleichzeitiger Inhibition der 
postoperativen Hypotonie  





-  LDD-System → Angepasste Pharmakafreisetzungskinetik zur Sicherstellung the-
rapeutisch wirksamer Dosen bzw. zur Vermeidung von Überdosierung 
-  Selektiv antifibrotische Pharmaka → Nebenwirkungsarme Fibrosehemmung 
-  Sterilisierbarkeit → Keine Veränderung der Pharmakafreisetzungskinetik und Si-
cherstellung der Pharmakastabilität 
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3 Werkstoffe und Technologien als Grundlage für die Fer-
tigung von Glaukomstents 
3.1 Werkstoffe für die Fertigung von Glaukomstents 
Im Rahmen der vorliegenden Arbeit werden unterschiedliche Ansätze bzgl. des Glau-
komstent-Grundkörpermaterials verfolgt: (i) ein biostabiler, metallischer Grundkörper aus 
einer im Bereich vaskulärer Stents akzeptierten Nickel-Titan-Legierung (NiTi), (ii) ein 
biostabiler, polymerbasierter Grundkörper aus einem im Bereich der Augenheilkunde weit-
verbreiteten Silikon (SIL) sowie einem Polyurethan (PUR) und (iii) ein biodegradierbarer, 
polymerbasierter Grundkörper im Wesentlichen basierend auf den Biopolyestern Poly(3-
hydroxybuttersäure) (P(3HB)) und Poly(4-hydroxybuttersäure) (P(4HB)). 
3.1.1 Nickel-Titan als Konstruktionswerkstoff für Glaukomstents  
NiTi ist ein im Bereich der biomedizinischen Technik, insbesondere im Bereich selbstexpan-
dierbarer, vaskulärer Stents, weit verbreiteter Konstruktionswerkstoff. Ein entscheidender 
Vorteil von superelastischem NiTi, z.B. im Vergleich zu rostfreiem Stahl (316L), ist eine 10x 
bis 20x größere Dehnbarkeit. Weiterhin besitzt das Material einen Formgedächtniseffekt, der 
insbesondere für minimalinvasiv applizierbare Implantate von Interesse ist. Das Material be-
sitzt eine hohe Ermüdungsfestigkeit. NiTi weist daneben eine gute Strukturkompatibilität zu 
biologischem Material sowie eine sehr gute Biokompatibilität auf, die auf einer passiven Ti-
tandioxid-Schicht (TiO2) beruht [153]. 
Im Rahmen dieser Arbeit kommt NiTi-Rohrmaterial mit einem Innendurchmesser di = 305 µm 
und einem Außendurchmesser da = 457 µm (TUBE-BB-12X18X62-AC, Memry Corporation, 
USA) zur Anwendung. Die Nickel-Titan-Legierung weist einen Nickelgehalt von 55,9 % auf. 
Neben der sehr guten Biokompatibilität ist der Werkstoff für die Anwendung als GDI-
Konstruktionswerkstoff insbesondere wegen seiner superelastischen Eigenschaften interes-
sant. Eine Nutzung des NiTi-Formgedächtniseffektes erfolgt hier nicht. Die Angabe von 
Werkstoffkennwerten ist schwierig, da diese stark temperaturabhängig und nichtlinear sind. 
Typische Werkstoffkennwerte für NiTi sind in Tab. 10 zusammengefasst. 
Tab. 10: Ausgewählte Werkstoffkennwerte von NiTi [154] 
Metall E-Modul [N mm
-
²] Zugfestigkeit [N mm
-
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3.1.2 Biostabile Polymere als Konstruktionswerkstoff für Glaukomstents 
Silikone sind gut für eine Anwendung in der Medizin geeignet, da keine Additive wie z.B. 
Weichmacher oder Alterungsschutzmittel erforderlich sind. Biokompatibilitätsuntersuchungen 
von Silikonimplantaten in vivo zeigen jedoch Fremdkörperreaktionen in Form einer fibroti-
schen Enkapsulierung. Die chemische Struktur von Silikonen ist durch eine abwechselnde 
Verknüpfung von Silizium- und Sauerstoffatomen gekennzeichnet (Abb. 13). Die mechani-
schen Eigenschaften sind vom Vernetzungsgrad abhängig und lassen sich darüber über 
einen weiten Bereich variieren [155].  
Im Rahmen der vorliegenden Arbeit kommen einerseits Silikon-Schlauchmaterial mit einem 
Innendurchmesser di = 300 µm und einem Außendurchmesser da = 640 µm (Silastic Rx-50, 
Medical Grade Tubing, Dow Corning Corp., USA) und andererseits ein Zwei-Komponenten 
Silikon-Elastomer (NuSil MED-4211, NuSil Technology LLC, USA) zur Anwendung. Die 
Werkstoffkennwerte der verwendeten Silikonmaterialien sind in Tab. 11 zusammengefasst.  
 
Abb. 13:  Chemische Strukturformel der biostabilen Polymere SIL und PUR; nach [155] 
Polyurethane sind eine Gruppe von Kunststoffen, die einem großen Bereich von Werkstoff-
eigenschaften abdeckt. Die Gemeinsamkeit aller Polyurethane besteht im Vorhandensein 
einer Urethangruppe, das breite Eigenschaftsspektrum basiert darauf, dass R und R´ (vgl. 
Abb. 13) durch verschiedene Gruppen ersetzbar ist [155].  
Das verwendete PUR (Pellethane 2363-80 AE, Lubrizol Advanced Materials Inc., USA) ist 
ein auf Polytetrahydrofuran basierendes, thermoplastisches Polyurethan-Elastomer für medi-
zinische Anwendungen und weist neben einer hohen Flexibilität eine hohe Zugfestigkeit, eine 
hohe Bruchdehnung, einen hohen Widerstand gegenüber Mikroorganismen sowie eine sehr 
gute Hydrolysestabilität und Dauerhaltbarkeit auf [156]. Weiterhin ist der Werkstoff mittels 
Heißluft, Ethylenoxid (EO) oder Gamma-Strahlen sterilisierbar. Die Werkstoffkennwerte des 
verwendeten PUR sind in Tab. 11 zusammengefasst. 















SIL Silastic Rx-50 2,1 
1)
 9,6 815 -127 -43 
NuSil MED-4211 2,1 
1)
 4,7 530 -127 -43 
PUR 10,3 
2)
 28,9 650 -47 190 - 205 
1)
  Bei 200 % Dehnung 
2)
  Bei 300 % Dehnung 
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3.1.3 Biodegradierbare Polymere als Konstruktionswerkstoff für Glaukomstents 
Der Degradationsmechanismus biodegradierbarer Polymere basiert auf chemischen Bindun-
gen, die unter physiologischen Bedingungen spaltbar sind. Aufgrund des hohen Wasseran-
teils im menschlichen Körper spielen in diesem Zusammenhang insbesondere hydrolytisch 
spaltbare Bindungen eine große Rolle. Daneben sind enzymatisch kontrollierte Degradati-
onsmechanismen von Bedeutung, da diese aufgrund der lokal variierenden Enzymaktivität 
das Erzielen ortsselektiver Effekte ermöglichen. Neben der Wahl des Polymers kann über 
die Verarbeitung des Polymers bzw. die Implantatgeometrie Einfluss auf die Degradations-
geschwindigkeit genommen werden. Die Implantatgeometrie spielt insbesondere bei dem 
Oberflächenabbau (engl. surface erosion) eine entscheidende Rolle, bei dem die Diffusions-
geschwindigkeit von Wasser in die Polymermatrix im Vergleich zur Degradationsgeschwin-
digkeit klein ist. Unter entgegengesetzten Bedingungen kommt es zu einem Abbau in der 
Masse (engl. bulk degradation) (Abb. 14) [163, 164]. 
 
Abb. 14: Schematische Darstellung der zeitlichen Veränderungen der Polymermatrix infolge von 
Abbau in der Masse (a) bzw. von Oberflächenabbau (b); nach [164] 
Im Fokus der im Rahmen dieser Arbeit untersuchten biodegradierbaren Polymere stehen 
das Homopolymer P(4HB) sowie Polymerblends aus P(4HB) und amorpher, ataktischer Po-
ly(3-hydroxybuttersäure) (at.P(3HB)) in den Mischungsverhältnissen 85/15 %, 70/30 % und 
50/50 % (w/w). Die chemischen Strukturformeln der Polymere P(4HB) und P(3HB) sind in 
Abb. 15 dargestellt.  
 
Abb. 15:  Chemische Strukturformel der biodegradierbaren Polymere P(4HB) und P(3HB); nach [165] 
P(4HB) und P(3HB) sind den Polyhydroxyalkanoaten zuzuordnen, stellen thermoplastische 
Polyester dar und wurden für den Einsatz in der Medizin entwickelt. Die chemische Synthese 
von P(4HB) durch ringöffnende Polymerisation von γ-Butyrolacton ist möglich, liefert jedoch 
nur niedermolekulare Oligomere in Form viskoser Fluide. Mit Hilfe einer Herstellung im Fer-
mentationsprozess kann das Polymer mit einem hohen Molekulargewicht synthetisiert wer-
den. P(4HB) kann aus der Polymerschmelze (z.B. Spritzguss, Extrusion) oder aus der Poly-
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liegenden Arbeit kommt P(4HB) (PHA4400, Tepha Inc., USA) zur Anwendung. Da bekannt 
ist, dass amorphe at.P(3HB) im Polymerblend weichmachende Eigenschaften besitzt, wird 
das Material als Blendpartner des Polymers P(4HB) verwendet [167]. Die chemische Syn-
these von at.P(3HB) erfolgt am Institut für Biomedizinische Technik in Rostock (IBMT) nach 
Jedlinski et al. [168] und Hubbs et al. [169] durch ringöffnende Polymerisation aus β-
Butyrolacton mit Kaliumacetat als Katalysator [167]. Das Degradationsverhalten der Polyhyd-
roxyalkanoate ist durch einen initialen Oberflächenabbau gekennzeichnet, der seinerseits 
eine Zunahme der Porosität und einen mit der Zeit zunehmenden Abbau in der Masse be-
dingt [163].  
Neben den Homopolymeren P(4HB) und P(3HB) erfolgt eine Evaluation weiterer biodegra-
dierbarer Polymere hinsichtlich deren Eignung zur Fertigung eines biodegradierbaren Mikro-
stents zur Glaukomtherapie. Hierzu gehören das Copolymer P(3HB-co-4HB) sowie das Co-
polymer Polylactid-block-poly(ethylen glycol)-block-polylactid (PLA-PEG-PLA) (Sigma-Aldrich 
Co., USA) mit den Molmassen Mn(PLA) = 2000 und Mn(PEG) = 10000 (PLA-PEG↑-PLA) so-
wie Mn(PLA) = 3000 und Mn(PEG) = 900 (PLA-PEG↓-PLA) jeweils im Blend mit P(4HB) 
(Blendverhältnis jeweils P(4HB)/(PLA-PEG-PLA) 85/15 % (w/w)). Ausgewählte Werkstoff-
kennwerte verwendeter biodegradierbarer Polymere sind in Tab. 12 zusammengefasst. 

















P(4HB) 70 50 1000 -51 60 8 - 52 Wochen 
P(3HB) 2500 36 3 1 180 2 Jahre 
PLA 350 - 3500 21 - 60 2,5 - 6 45 - 60 150 - 162 
1)
 1,5 - 5 Jahre 
PEG 980 - 2420 1,2 - 2,5 53 -76 -98 - -17 59 - 65 wenige Wochen 
1)  Am Beispiel von Poly(L-lactid) (PLLA) 
3.2 Untersuchungen zu den mechanischen, thermischen und mik-
romorphologischen Eigenschaften der verwendeten Werkstoffe 
Die mechanischen Eigenschaften des Glaukomstent-Grundkörpermaterials sind von großer 
Bedeutung für (i) die Dimensionierung eines mikromechanischen Ventils auf der Wandfläche 
des Implantates, (ii) für die Strukturkompatibilität zum umliegenden okulären Gewebe und 
(iii) die Handhabbarkeit z.B. während der Implantation. Da die mechanischen Eigenschaften 
von Polymermaterialien stark von verschiedenen Faktoren, insbesondere von deren Verarbei-
tung (z.B. Spritzguss vs. Tauchverfahren) abhängen, erfolgen hierzu eigene Untersuchungen. 
Die mechanischen Eigenschaften der unterschiedlichen Elastomere (SIL und PUR) sowie der 
teilkristallinen Thermoplaste (P(4HB)-Blends) werden sowohl bei Raumtemperatur (TR = 22°C) 
als auch bei Körpertemperatur (TK = 37°C) in uniaxialen Zugversuchen untersucht. 
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Da die mechanischen und Degradationseigenschaften der Polymermaterialien auch maß-
geblich von deren Mikromorphologie sowie vom Temperatur-Einsatzbereich abhängen, er-
folgen Untersuchungen mittels Dynamischer Differenzkalorimetrie (engl. dynamic scanning 
calorimetry, DSC). Im Fokus dieser Untersuchungen stehen (i) die Glasübergangstempera-
tur, (ii) die Schmelztemperatur und (iii) der Kristallinitätsgrad der Polymermaterialien. 
3.2.1 Ermittlung mechanischer Werkstoffkennwerte in uniaxialen Zugversuchen 
Der quasistatische, uniaxiale Zugversuch stellt eine standardisierte Methode der Kunststoffprü-
fung dar und liefert Werkstoffkennwerte als Grundlage für die Materialauswahl, für einfache 
Dimensionierungsaufgaben sowie zur Qualitätssicherung. Voraussetzungen an die Prüftechnik 
bzw. an die Prüfkörper sind (i) eine stetig steigende, stoßfreie Lastaufbringung bis zum Bruch 
des Prüfkörpers, (ii) ein einachsiger Spannungszustand ohne Einflüsse der Hertzschen Pres-
sung im Prüfkörper in hinreichender Entfernung von den Einspannstellen und (iii) prismatische 
Prüfkörper ohne geometrische Imperfektionen aus homogenem, isotropem Werkstoff [174].  
Die untersuchten Elastomere (SIL, PUR) unterscheiden sich hinsichtlich des Spannungs-
Dehnungs-Verhaltens grundlegend von den teilkristallinen, thermoplastischen Materialien 
(P(4HB)-Blends). Elastomere zeigen ein stark nichtlineares Spannungs-Dehnungs-
Verhalten, wobei eine Entlastung vor Eintreten des Bruches eine reversible Rückfederung 
mit einer geringen Hysterese zur Folge hat (Abb. 16). Die teilkristallinen, thermoplastischen 
Polymere zeigen ein abweichendes, eher dem Spannungs-Dehnungs-Verhalten von Stahl 
ähnelndes Verhalten, welches zunächst durch ein näherungsweise lineares Ansteigen der 
Spannung mit zunehmender Dehnung bis zum Erreichen der Streckgrenze (Streckspannung 
σs, Streckdehnung εs) gekennzeichnet ist. Es kommt zur Bildung einer örtlich begrenzten 
Einschnürung und bei weiter steigender Dehnung zu einer plastischen Kaltverstreckung, 
wobei sich der Werkstoff gleichsam aus dem Unverstreckten herauszieht. Diese Fließzone 
überwandert den gesamten prismatischen Teil des Prüfkörpers, wobei es zu keinem weite-
ren Anstieg der nominellen Spannung kommt. Nach Verstreckung des gesamten Prüfkörpers 
kommt es zu einem Anstieg der nominellen Spannung bzw. zum Bruch (Abb. 16) [174–176].  
Die Untersuchungen erfolgen mit Hilfe einer Zugprüfmaschine (BZ 2.5/TN1S, Zwick GmbH & 
Co. KG, Deutschland) je nach Polymer und Prüfkörpergeometrie in Verbindung mit einem 
10 N bzw. 50 N Kraftaufnehmer (Angewandte System-Technik GmbH, Deutschland). Als 
Werkstoffkennwerte werden der Elastizitätsmodul E, die Zugfestigkeit σm und die Bruchdeh-
nung εB aus den aufgenommenen nominellen Spannungs-Dehnungs-Diagrammen extrahiert. 
Als Prüfkörper dienen, je nach Verfügbarkeit, Schulterstäbe nach DIN EN ISO 3167 bzw. 
DIN EN ISO 527-2, röhrenförmige Halbzeuge oder Folienstreifen. Die Parameter der durch-
geführten uniaxialen Zugversuche zur Charakterisierung der verwendeten Polymermateria-
lien sowie die entsprechenden Probengeometrien sind in Tab. 13 zusammengefasst. 
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Abb. 16: Schematische Darstellung der nominellen Spannungs-Dehnungs-Diagramme sowie der 
Prüfkörperdeformation bei unterschiedlichen Lastzuständen für Elastomere (a) und für teil-
kristalline, thermoplastische Polymere (b); nach [175] 
  
Tab. 13: Zusammenfassung der Prüfkörpergeometrien und der Prüfparameter durchgeführter uniaxi-
aler Zugversuche 

















SIL (Dow Corning) 6 Ø / 0,30 x 0,64  x / x 10 0,05 ≤ ε ≤ 0,25 
1)
 1 / 40 
SIL (NuSil) 10 ‡ / 1,96 x 0,97 x / x 10 0 ≤ ε ≤ 1 
2)
 1 / 40 
PUR 12 Ø / 0,30 x 0,63 x / x 10 0,05 ≤ ε ≤ 0,25 
1)
 1 / 40 
P(4HB)/at.P(3HB)        
100/0 % (w/w) 3 † / 4,23 x 0,16 x / x 10 0,05 ≤ ε ≤ 0,25 
1)
 1 / 40 
85/15 % (w/w) 3 † / 4,29 x 0,11 x / x 10 0,05 ≤ ε ≤ 0,25 
1)
 1 / 40 
70/30 % (w/w) 3 † / 4,28 x 0,13 x / x 10 0,05 ≤ ε ≤ 0,25 
1)
 1 / 40 
50/50 % (w/w) 3 † / 4,15 x 0,08 x / x 10 0,05 ≤ ε ≤ 0,25 
1)
 1 / 40 
P(3HB-co-4HB) 3 † / 4,18 x 0,09 x / x 10 0,05 ≤ ε ≤ 0,25 
1)
 1 / 40 
P(4HB)/(PLA-PEG↑-
PLA) 85/15 % (w/w) 
3 † / 4,22 x 0,10 x / x 10 0,05 ≤ ε ≤ 0,25 
1)
 1 / 40 
P(4HB)/(PLA-PEG↓-
PLA) 85/15 % (w/w) 
3 † / 4,19 x 0,10 x / x 10 0,05 ≤ ε ≤ 0,25 
1)





 Sekante  
2)
 Regression 
Die gemittelten nominellen Spannungs-Dehnungs-Diagramme als Ergebnis der uniaxialen 
Zugversuche bei Raumtemperatur an den Elastomeren bzw. an den teilkristallinen, thermo-
plastischen Polymeren sind in Abb. 17 bzw. Abb. 18 dargestellt. Die theoretisch beschriebe-
nen Unterschiede im Spannungs-Dehnungs-Verhalten werden experimentell bestätigt. Auf 
eine Darstellung der entsprechenden, bei 37°C ermittelten nominellen Spannungs-
Dehnungs-Diagramme wird verzichtet, da qualitativ ähnliche Kurvenverläufe vorliegen. Eine 
Zusammenfassung der in den uniaxialen Zugversuchen ermittelten Werkstoffkennwerte ist in 
Tab. 14 gegeben. 
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Abb. 17: Nominelle Spannungs-Dehnungs-Diagramme (Mittelwertkurven, Darstellung nicht bis zum 
Erreichen der tatsächlichen Bruchdehnung) als Ergebnis von uniaxialen Zugversuchen mit 
den Elastomeren SIL (Dow Corning und NuSil) und PUR bei Raumtemperatur  
 
  
Abb. 18: Nominelle Spannungs-Dehnungs-Diagramme (Mittelwertkurven, Darstellung nicht bis zum 
Erreichen der tatsächlichen Bruchdehnung) als Ergebnis von uniaxialen Zugversuchen mit 
den teilkristallinen, thermoplastischen Polymeren P(4HB)/at.P(3HB) 100/0 %, 85/15 %, 
70/30 % und 50/50 % sowie P(3HB-co-4HB), P(4HB)/(PLA-PEG↑-PLA) 85/15 % und 
P(4HB)/(PLA-PEG↓-PLA) 85/15 % bei Raumtemperatur 
Aus den durchgeführten uniaxialen Zugversuchen sind folgende Erkenntnisse abzuleiten: 
 Die Abhängigkeit der ermittelten Werkstoffkennwerte von der Prüftemperatur ist gering 
und liegt i.d.R. innerhalb der Standardabweichung. Tendenziell sind die bei Raumtem-
peratur ermittelten Kennwerte Elastizitätsmodul, Streckspannung und Streckdehnung 
größer. Die Bruchdehnung zeigt tendenziell eine entgegengesetzte Abhängigkeit. 
 Der Elastizitätsmodul der Elastomere liegt ca. zwei Größenordnungen unterhalb des 
Elastizitätsmoduls der teilkristallinen, thermoplastischen Polymere (6 N mm-² vs. 
213 N mm-²). Bei den P(4HB)/at.P(3HB)-Blends nimmt der Elastizitätsmodul mit zu-
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 Alle teilkristallinen, thermoplastischen Polymere, mit Ausnahme des Polymerblends 
P(4HB)/at.P(3HB) 50/50 % (w/w) weisen eine mehr oder weniger stark ausgeprägte 
Streckgrenze bei einer Streckdehnung bzw. -spannung von ca. 17 % bzw. 14 N mm-² 
auf. Bei den P(4HB)/at.P(3HB)-Blends verschiebt sich die Streckgrenze mit zuneh-
mendem at.P(3HB)-Anteil zu größeren Streckdehnungen und kleineren -spannungen. 
 Die Zugfestigkeit der SIL-Materialien ist mit ca. 4 N mm-², gefolgt von P(3HB-co-4HB) 
mit 6 N mm-², am kleinsten. Die verbleibenden Polymere weisen durchschnittlich eine 
Zugfestigkeit von ca. 22 N mm-² auf. Bei den P(4HB)/at.P(3HB)-Blends nimmt die Zug-
festigkeit mit zunehmendem at.P(3HB)-Anteil ab. 
 Die Bruchdehnung aller untersuchten Polymere liegt im Bereich von ca. 600 %, mit 
Ausnahme des spröden P(3HB-co-4HB) mit einer Bruchdehnung von ca. 17 %. 
Tab. 14: Zusammenfassung der in uniaxialen Zugversuchen bei TR (oben) und TK (unten) ermittelten 
Werkstoffkennwerte Elastizitätsmodul, Streckspannung, Streckdehnung, Zugfestigkeit und 
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Aufbauend auf den Ergebnissen der uniaxialen Zugversuche werden zwei unterschiedliche 
Materialgesetze zur Anwendung in Finite-Elemente-Analysen (FEA) abgeleitet: 
 Hyperelastisches Materialgesetz für die Elastomere SIL und PUR 
 Linear-elastisches Materialgesetz für die teilkristallinen, thermoplastischen Polymere. 
Das hyperelastische Materialgesetz wird jeweils anhand von 26 diskreten Spannungs-
Dehnungs-Werten definiert, die den Kurvenverlauf der nominellen Spannungs-Dehnungs-
Diagramme beschreiben. Zur Beschreibung des linear-elastischen Materialgesetzes dient 
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jeweils der Elastizitätsmodul. Für alle Polymermaterialien wird näherungsweise Inkompressi-
bilität, d.h. eine Querkontraktionszahl von ν = 0,45 angenommen. 
3.2.2 Untersuchung thermischer und mikromorphologischer Eigenschaften der ver-
wendeten Polymermaterialien mittels Dynamischer Differenzkalorimetrie 
Die DSC stellt eine standardisierte Methode zur Untersuchung thermischer und mikromor-
phologischer Eigenschaften von Polymeren dar, die ihrerseits maßgeblich deren mechani-
sche und Degradationseigenschaften beeinflussen. Bei einer DSC-Untersuchung werden 
eine Versuchs- und eine Referenzprobe simultan entsprechend einem definierten linearen 
Temperaturprogramm erwärmt bzw. gekühlt und entsprechende Unterschiede im Wär-
mestrom registriert. Während der Untersuchung wird eine Thermogramm der spezifischen 
Wärme cp über der Temperatur mit charakteristischen Stufen und Peaks (Abb. 19) aufge-
zeichnet [174]. 
 
Abb. 19: Schematische Darstellung des Glasübergangsbereiches (a) sowie des Schmelzbereiches 
(b) in DSC-Thermogrammen; nach [174, 177] 
Im Rahmen der Arbeit stehen die charakteristischen Temperaturen Glasübergangstempera-
tur Tg sowie die Kristallitschmelztemperatur Tm als thermische Eigenschaften ebenso im Fo-
kus wie die mikromorphologische Größe Kristallinitätsgrad K. Die Glasübergangstemperatur 
Tg kennzeichnet den Übergangsbereich zwischen energie- und entropieelastischem Material-
verhalten der amorphen Anteile in teilkristallinen (bzw. in vollständig amorphen), thermoplas-
tischen Polymeren. Unterhalb von Tg liegt Energieelastizität, also hartes und sprödes Materi-
alverhalten vor, wobei eine elastische Verformbarkeit des Werkstoffes durch reversible Än-
derung des Atomabstandes und von Bindungsvalenzwinkeln möglich ist. Im Temperaturbe-
reich zwischen Tg und Tm liegt Entropieelastizität, also ein gummielastisches Materialverhal-
ten vor. In diesem Zustand beruht die hohe Elastizität des Werkstoffes darauf, dass die ge-
knäuelten Makromoleküle gestreckt werden können, jedoch einen Zustand maximaler Entro-
pie anstreben und so eine elastische Rückstellkraft entsteht. Im DSC-Thermogramm ist der 
Glasübergangsbereich durch eine Δcp Stufe gekennzeichnet, die sich in Abhängigkeit vom 
untersuchten Polymer über einen gewissen Temperaturbereich erstreckt. Die mittels DSC 
bestimmte Glasübergangstemperatur Tg ist zwischen der extrapolierten Anfangs- (Ta) und 
extrapolierten Endtemperatur (Te) bei 0,5 Δcp definiert (Abb. 19 a). Die Kristallitschmelztem-
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peratur Tm definiert den Übergang fester, teilkristalliner Strukturen in einen flüssigen, amor-
phen Zustand bei der Erwärmung eines Polymers. Im DSC-Thermogramm ist das Schmel-
zen der teilkristallinen Strukturen durch einen endothermen Peak (Abb. 19 b) gekennzeich-
net, da für den Vorgang zusätzliche Energie benötigt wird. Der Schmelzvorgang erstreckt 
sich über einen mehr oder weniger großen Temperaturbereich, da vor dem Schmelzen des 
Hauptanteils großer, perfekter Kristallite zunächst kleinere, imperfekte Kristallite aufschmel-
zen. Äquivalent zur Kristallitschmelztemperatur kennzeichnet die Kristallisationstemperatur Tc 
den Übergang aus dem flüssigen, amorphen in den festen, teilkristallinen Zustand, wobei zu 
beachten ist, dass die Temperaturen Tm und Tc nicht identisch sind [174, 177]. Die Berech-
nung des Kristallinitätsgrades K erfolgt durch einen Vergleich der gemessenen spezifischen 
Schmelzenthalpie ΔHm (Abb. 19 b) mit der entsprechenden spezifischen Schmelzenthalpie 
des 100 % kristallinen Polymers ∆𝐻𝑚
0  (Formel 2) [175]. Die spezifische Schmelzenthalpie für 





0 ∙ 100 %        (2) 
Die Untersuchungen erfolgen mit Hilfe eines DSC 1 Stare Systems mit einem FRS 5 Ther-
mosensor (Mettler-Toledo International Incorporated, Schweiz) in Kombination mit einer 
TC100 Kühleinheit (Peter Huber Kältemaschinenbau GmbH, Deutschland). Als Probekörper 
dienen, je nach Verfügbarkeit, Stanzen (d = 5 mm) aus der Polymerlösung gegossener Foli-
en bzw. Abschnitte von röhrenförmigen Halbzeugen. Die Parameter der durchgeführten Un-
tersuchungen sowie die entsprechenden Probengeometrien sind in Tab. 15 zusammenge-
fasst. 
Tab. 15: Zusammenfassung der Prüfparameter der durchgeführten DSC-Untersuchungen 










Elastomere 3 Rohr / 3-9 40 µl Al -80 300 10 
Teilkristalline, thermo-
plastische Polymere 
3 Stanze / 3-6 40 µl Al -65 200 10 
Repräsentative Thermogramme als Ergebnis der DSC-Untersuchungen der Elastomere bzw. 
der teilkristallinen, thermoplastischen Polymere sind in Abb. 20 bzw. Abb. 21 dargestellt. Die 
ermittelte Glas- und Kristallitschmelztemperatur sowie die spezifischen Schmelzenthalpie 




3 Werkstoffe und Technologien als Grundlage 




Abb. 20: Repräsentative DSC-Thermogramme der Elastomere SIL (Dow Corning und NuSil) und 
PUR: 
1)
 Schmelzpeak SIL; 
2)






Abb. 21: Repräsentative DSC-Thermogramme der teilkristallinen, thermoplastischen Polymere 
P(4HB)/at.P(3HB) 100/0 %, 85/15 %, 70/30 % und 50/50 % sowie P(3HB-co-4HB), 
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Tab. 16: Zusammenfassung der mittels DSC ermittelten Werkstoffkennwerte Glasübergangstempe-
ratur, Kristallitschmelztemperatur, spezifische Schmelzenthalpie und Kristallinitätsgrad der 















SIL (Dow Corning) n.m. -40,9 ± 0,6 19,0 1,9 31,0 ± 3,1 
SIL (NuSil) n.m. -43,9 ± 0,2 19,9 2,1 32,5 ± 3,4 
PUR -44,3 ± 2,5 - - - - - - 
P(4HB)/at.P(3HB)         
100/0 % (w/w) 
1)
  -48,6 ± 0,7 67,8 ± 1,0 58,8 ± 0,9 77,4 ± 1,2 
85/15 % (w/w) 
1)
  -43,3 ± 0,5 66,4 ± 1,1 55,7 ± 1,1 73,3 ± 1,5 
70/30 % (w/w) 
1)
  -39,7 ± 3,2 66,5 ± 1,1 50,0 ± 0,8 65,7 ± 1,0 
 
2)
  -2,9 ± 1,3 - - - - - - 
50/50 % (w/w) 
1)
  -41,0 ± 1,5 66,3 ± 0,5 37,4 ± 0,9 49,2 ± 1,2 
 
2)
  -2,7 ± 0,3 - - - - - - 
P(3HB-co-4HB) -19,7 ± 0,4  
1)
  64,6 ± 0,1  3,1 ± 0,4 - - 
   
2)
  123,3 ± 0,3  6,2 ± 2,6 - - 
P(4HB)/(PLA-PEG↑-
PLA) 85/15 % (w/w) 
1)
  -47,2 ± 1,1 
3)




PLA) 85/15 % (w/w) 
1)
  -48,4 ± 1,7 
3)




  P(4HB) assoziiert 
2)
  P(3HB) assoziiert  
3)
  Schmelzen der kristallinen Anteile von P(4HB) und PLA-PEG-PLA 
n.m.  Nicht messbar, da Kühlung nur bis max. -90°C möglich 
Aus den durchgeführten DSC-Untersuchungen können im Wesentlichen folgende Erkennt-
nisse abgeleitet werden: 
 Die Glasübergangstemperatur aller untersuchten Werkstoffe liegt unterhalb der Ein-
satztemperatur von 37°C, bei der entropieelastisches Werkstoffverhalten vorliegt. 
 Alle untersuchten Werkstoffe mit Ausnahme des amorphen PUR und der amorphen 
at.P(3HB) sind teilkristallin. 
 Es werden materialspezifische Kristallitschmelztemperaturen bei ca. -42°C (SIL), 67°C 
(P(4HB)) und 123°C (P(3HB) im Copolymer P(3HB-co-4HB)) detektiert. Das Schmel-
zen kristalliner Anteile des Copolymers PLA-PEG-PLA erfolgt im gleichen Temperatur-
bereich wie P(4HB). 
 Der Kristallinitätsgrad von Silikon beträgt ca. 32 %. Der Kristallinitätsgrad von P(4HB) 
in den P(4HB)/at.P(3HB)-Blends sinkt mit abnehmendem P(4HB)-Anteil von 77 % auf 
49 %. Aussagen zur Kristallinität der Copolymere PLA-PEG-PLA sind aufgrund von 
Überlagerungen von deren Schmelzpeaks mit P(4HB)-Schmelzpeaks nicht möglich.  
3.2.3 Molekulargewichtsmessung von Polymermaterialien zur Untersuchung des Ein-
flusses der Sterilisation und Degradation 
Zur Untersuchung des Einflusses von Sterilisationsprozessen und der Degradation auf die im 
Rahmen dieser Arbeit verwendeten biodegradierbaren, teilkristallinen Polymermaterialien 
wird die Gel-Permeations-Chromatographie (GPC) angewendet. Durch das vollständige Lö-
sen der Proben im Eluenten ist eine chromatographische Untersuchung möglich. Mittels 
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GPC können somit die Molekulargewichtsverteilung und die Molekulargewichtsmittelwerte Mn 
(arithmetischer Mittelwert) und Mw (Gewichtsmittel) von Polymeren bestimmt werden. Die 
Messungen erfolgen mit einer SECcurity GPC-Anlage (PSS, Deutschland), die neben einem 
Brechungsindex-Detektor mit einem Viskositätsdetektor η 2010 (WGE Dr. Bures, Deutsch-
land) ausgestattet ist. Die Trennung erfolgt durch drei in Reihe geschaltete Trennsäulen mit 
den Porositäten 1·103 Å, 1·105 Å und 1·106 Å, denen zusätzlich eine Vorsäule vorgeschaltet 
ist. Als Eluent wird ethanolstabilisiertes Chloroform bei einer Flussrate von 1 ml min-1 einge-
setzt. Die Kalibrierung erfolgt mit zwölf eng verteilten Polystyrolstandards im Bereich von 376 
bis 2.570.000 g mol-1. 
3.2.4 Messung der Oberflächenenergie als einen Einflussfaktor auf die Implantat-
Gewebe-Interaktion 
Die Oberflächenenergie von Implantaten beeinflusst in entscheidender Weise deren Interak-
tion mit dem umliegenden Gewebe. Priya et al. haben gezeigt, dass die Adhäsion humaner 
Tenonfibroblasten an dem kommerziellen Aurolab Aqueous Drainage Implant (Aurolab, Indi-
en) und dem BAERVELDT® GDI entscheidend durch deren Oberflächenenergie beeinflusst 
wird [180]. Im Rahmen der vorliegenden Arbeit werden verschiedene kommerzielle sowie 
eigenentwickelte GDI hinsichtlich der Oberflächenenergie untersucht. Hierzu erfolgen Kon-
taktwinkelmessungen (OCA 20, DataPhysics Instruments GmbH, Deutschland) mittels der 
Sessile-Drop-Methode und den Medien Wasser und Methanol bei einem Tropfenvolumen 
von 1 µl und einer Förderrate von 0,1 µl s-1.  
An der Grenze zwischen Festkörper, Tropfenmedium und Luft bildet sich jeweils ein durch 
den Kontaktwinkel θ definierter Gleichgewichtszustand der Oberflächenspannung der Flüs-
sigkeit σFL, der Oberflächenenergie des Festkörpers σFK sowie der Grenzflächenenergie zwi-
schen Flüssigkeit und Festkörper σLS aus, der durch die Young-Gleichung (Formel 3) be-
schrieben werden kann. Die Oberflächenenergie des Festkörpers stellt eine Summe ver-
schiedener Komponenten, hauptsächlich aber dispersiver und polarer Anteile, dar (𝜎𝑆 = 𝜎𝑆
𝐷 +
𝜎𝑆
𝑃). Die Methode nach Owens, Wendt, Rabel und Kaelble ermöglicht durch Kontaktwinkel-
messungen mit mindestens zwei Medien mit unterschiedlicher, bekannter Oberflächenspan-
nung (Wasser: 𝜎𝐹𝐿 = 72,8 mN m
-1, 𝜎𝐹𝐿
𝐷  = 26,4 mN m-1, 𝜎𝐹𝐿
𝑃  = 46,4 mN m-1; Methanol: 
𝜎𝐹𝐿 = 22,7 mN m
-1, 𝜎𝐹𝐿
𝐷  = 16 mN m-1, 𝜎𝐹𝐿
𝑃  = 6,7 mN m-1) eine Ermittlung der Oberflächenener-
gie des Festkörpers entsprechend Formel 4, die die Struktur einer Geradengleichung 














𝐷  (4) 
Der dispersive und polare Anteil der Festkörper-Oberflächenenergie resultiert entsprechend 
aus dem y-Achsenabschnitt bzw. der Steigung einer Regressionsgeraden [181]. 
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3.2.5 Messung der Oberflächenrauigkeit als einen Einflussfaktor auf die Implantat-
Gewebe-Interaktion 
Choritz et al. haben gezeigt, dass die Oberflächenrauigkeit von GDI einen entscheidenden 
Einfluss auf die Adhäsion von Tenonfibroblasten in vitro bzw. auf die Inzidenz einer postope-
rative IOD-Steigerung infolge einer fibrosebedingten Abkapselung des Implantates in vivo 
besitzt [182]. Im Rahmen dieser Arbeit werden verschiedene kommerzielle sowie eigenent-
wickelte GDI hinsichtlich der Oberflächenrauigkeit untersucht. Die Rauigkeitsmessung erfolgt 
auf Basis der konfokalen Laser-Scanning-Mikroskopie (engl. confocal laser scanning 
microscopy, CLSM) mittels eines Olympus LEXT OLS 3000 Mikroskops (Olympus, Japan). 
Auf repräsentativen Oberflächenbereichen entlang einer Messstrecke lCLSM von 125 µm oder 
250 µm erfolgt eine Messung des Oberflächenprofils ZCLSM(x) mit einer vertikalen Auflösung 
von 4 µm, woraus zum Vergleich mit entsprechenden Literaturwerten jeweils der arithmeti-















Im Gegensatz zur Formabweichung bzw. Welligkeit, Gestaltabweichungen erster und zweiter 
Ordnung, bezieht sich die Rauigkeit auf eine Gestaltabweichung dritter bis fünfter Ordnung, 
wobei die Größenordnung der Gestaltabweichung mit zunehmender Ordnung abnimmt. Da 
kein Einfluss der Formabweichung bzw. Welligkeit auf die Implantat-Gewebe-Interaktion zu 
erwarten ist, werden Profilabweichungen über 25 µm nicht berücksichtigt.  
3.2.6 Morphologische Untersuchungen mittels Rasterelektronenmikroskopie 
Zur Untersuchung der Oberflächenbeschaffenheit von GDI sowie von GDI-Materialien erfol-
gen im Rahmen der Arbeit rasterelektronenmikroskopische (REM) Untersuchungen mit Hilfe 
eines Philips XL 30 ESEM (Philips, Eindhoven, Niederlande) sowie eines Quanta 250 FEG 
Rasterelektronenmikroskops (FEI, USA). Je nach Material erfolgen die Untersuchungen im 
ESEM- bzw. SEM-Modus (engl. (environmental) scanning electron microscopy) bei Nieder- 
bzw. Hochvakuum (1,2 mbar bzw. 1·10-5 mbar) und einer Beschleunigungsspannung im Be-
reich von 10 kV bis 12 kV. 
3.3 Fertigungstechnologien für Glaukomstents 
3.3.1 Tauchverfahren zur Fertigung röhrenförmiger Glaukomstent-Grundkörper 
Die Fertigung des röhrenförmigen Glaukomstent-Grundkörpers erfolgt in einem halbautoma-
tischen Tauchverfahren. Glaukomstent-Grundkörper aus den Materialien 
 PUR und 
 P(4HB)/at.P(3HB)-Blends 
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werden auf diese Weise hergestellt. Mit einem Tauchroboter (KSV NIMA, Finnland) werden 
jeweils gleichzeitig zwei zylindrische Tauchdorne aus rostfreiem Federstahldraht (Werkstoff 
entsprechend EN 10270-3-1.4310, Gutekunst + Co.KG, Deutschland) mit einem Durchmes-
ser von 0,3 mm und einer Länge von 60 mm wiederholt mit einem definierten Geschwindig-
keits-Regime in eine entsprechende Polymerlösung getaucht. Nach einem Tauchgang erfolgt 
eine mindestens 10-minütige Trocknung der Tauchdorne unter dem Laborabzug. Nach der 
Trocknungsphase werden die Tauchdorne um 180° gedreht und erneut getaucht, so dass 
eine gleichmäßige Verteilung der Wandstärke über die Halbzeug-Länge erreicht wird. Der 
Vorgang wird so oft wiederholt, bis die gewünschte Wandstärke erreicht ist. Nach dem 
Tauchprozess werden die Halbzeuge für 24 h im Vakuumtrockenschrank (VTS) bei 40°C 
gelagert. Anschließend werden die Halbzeuge entformt. Zum Entformen werden die Endstü-
cke der Halbzeuge mit einem Skalpell entfernt, die Halbzeuge mit flüssigem Stickstoff ge-
kühlt und vom Dorn gezogen. Ein Schema eines Tauchzyklus sowie die Grenzfläche zwi-
schen Tauchlösung und zylindrischem Tauchdorn sind in Abb. 22 dargestellt. Relevante ge-
ometrische Größen des Polymer-Halbzeuges sind die Wandstärke t sowie der Halbzeug-
Außen- bzw. Halbzeug-Innenradius ra bzw. ri.  
 
 
Abb. 22: Schema eines Tauchzyklus: Eintauchen der Tauchdorne in Polymerlösung mit definierter 
Eintauchgeschwindigkeit ve (a), Herausziehend der Tauchdorne aus Polymerlösung mit de-
finierter Rückzugsgeschwindigkeit vr (b), Trocknung von ca. 10 Minuten und anschließende 
Drehung der Tauchdorne um 180° (c) sowie Start des zweiten Tauchzyklus (d); Detail A: 
Filmbildung bei Fertigung röhrenförmiger Polymer-Halbzeuge im Tauchverfahren: über Me-
niskus mit vertikaler Krümmung (*) bildet sich ein Film mit konstanter Wandstärke; Neben 
der vertikalen liegt weiterhin eine radiale Krümmung vor (**); nach [183] 
Zur Vorhersage optimaler Tauchparameter sind theoretische Vorbetrachtungen zum Wand-
stärkezuwachs in Abhängigkeit von den Fluideigenschaften und der Rückzugsgeschwin-
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(Formel 6) erlaubt eine theoretische Vorhersage der Halbzeug-Wandstärke t in Abhängigkeit 
von den Tauchparametern. Dabei stellt Ca die Kapillarzahl und Go die Goucherzahl dar. Die 
Kapillarzahl ist kennzeichnend für die Rückzugsgeschwindigkeit vr und beschreibt das Ver-
hältnis zwischen Viskositäts-und Oberflächenspannungstermen. Die Goucherzahl setzt den 
Halbzeug-Innenradius ri und die Kapillarlänge aK ins Verhältnis (Formel 7). Als Grundlage zur 
Vorhersage der Wandstärke t sind weiterhin die dynamische Viskosität η, die Oberflächen-
spannung σFL sowie die Dichte ρ der Polymer-Tauchlösung und die Erdbeschleunigung 

























































   (7) 
Am Beispiel von PUR ist in Abb. 23 der theoretische Einfluss der Parameter Tauchlösungs-
zusammensetzung, die einen Einfluss auf die Dichte, die Oberflächenspannung und die dy-
namische Viskosität ausübt, und Rückzugsgeschwindigkeit auf den Wandstärkezuwachs 
dargestellt. Die dargestellte Parameterstudie basiert auf einer Polymerlösung aus 7 % PUR 
in Dimethylformamid (DMF, Rotipuran, Carl Roth GmbH & Co KG, Deutschland). Zur Anpas-
sung der Lösungsviskosität erfolgt eine Vermischung der 7 %igen PUR/DMF-Lösung mit 
dem Lösungsmittel Tetrahydrofuran (THF, Rotisolv HPLC unstabilisiert, Carl Roth GmbH & 
Co KG, Deutschland) in den Mischungsverhältnissen 1/2,5; 1/1; 2,5/1; 3,5/1 und 4,5/1.  
 
Abb. 23: Theoretischer Wandstärkezuwachs je Tauchgang nach White und Tallmadge in Abhängig-
keit von der Rückzugsgeschwindigkeit am Beispiel verschiedener Tauchlösungen basierend 
auf PUR/DMF 7/93 % (w/w) Stammlösung mit THF in den Mischungsverhältnissen 1/2,5; 
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Als Grundlage für die Berechnung des theoretischen Wandstärkezuwachses je Tauchgang 
erfolgt die Messung der dynamischen Viskosität (Haake RheoStress 1 mit DC60/1 Sensor 
und Doppelkonus (60 mm, 1°), Thermo Fischer Scientific Inc., USA) und die Messung der 
Oberflächenspannung der fünf Polymerlösungen nach der Kapillaren-Steighöhenmethode. 
Die Dichte der verschiedenen Polymerlösungen wird auf Grundlage der Dichte 
(ρPUR = 1120 Kg m
-3, ρDMF = 950 Kg m
-3, ρTHF = 890 Kg m
-3) und des Anteils der Einzelkompo-
nenten interpoliert. Aus derartigen Untersuchungen sowie entsprechenden Tauch-
Vorversuchen abgeleitete, optimale Tauchlösungs-Zusammensetzungen sowie optimale Pa-
rameter der Tauchprozesse sind in Tab. 17 bzw. Tab. 18 zusammengefasst. 
Die Qualitätskontrolle der hergestellten Glaukomstent-Grundkörper erfolgt mit einem Zwei-
Achsen-Laserscanner (ODAC32XY, Zumbach Electronic, Schweiz). Die Messung der Halb-
zeug-Durchmesser dy(x) und dz(x) erfolgt in Abständen von 0,5 mm über die gesamte Halb-
zeug-Länge. Der Halbzeug-Außendurchmesser da(x) ergibt sich entsprechend Formel 8.  
Tab. 17: Typische Zusammensetzungen der Tauchlösungen zur Fertigung von Glaukomstent-Grund-
körpern aus PUR und P(4HB)/at.P(3HB)-Blends 
  PUR  P(4HB)/at.P(3HB)-Blends 
Basis- 
polymere 
 PUR (Pellethane 2363-80 AE, Lubrizol 
Advanced Materials Inc., USA) 
 P(4HB) (PHA4400, Tepha Inc., USA) 
 at.P(3HB) (am IBMT synthetisiert) 
Lösungs- 
mittel 
 Dimethylformamid (DMF) (Rotipuran, Carl 
Roth GmbH & Co KG, Deutschland) 
 Tetrahydrofuran (THF) (Rotisolv HPLC 
unstabilisiert, Carl Roth GmbH & Co KG, 
Deutschland) 
 Chloroform (CHCl3) (Baker Analyzed, 





PUR/DMF 7/93 % (w/w) 
1)
 
 Anpassung der Lösungsviskosität 
(PUR/DMF)/THF 71,5/28,5 % (w/w) 
2)
 
 Polymerblend P(4HB)/at.P(3HB) 100/0, 
85/15, 70/30 und 50/50 % (w/w) 
 Polymerlösung [P(4HB)/at.P(3HB)]/CHCl3  
8/92 % (w/w) 
1)
  Ca. 2 Wochen zur vollständigen Lösung des PUR erforderlich 
2)
  Entspricht einer Mischung 2,5:1 
Die mittlere Wandstärke t des Halbzeuges ergibt sich aus dem über alle x-Positionen gemit-
telten Außendurchmesser da und dem Halbzeug-Innendurchmesser di = 300 µm entspre-
chend Formel 9. 
Tab. 18: Typische Parameter des halbautomatischen Tauchprozesses zur Fertigung von Glau-



















1000 300 20 Minimierung CHCl3-Restgehalt:  
Waschen (2 d dest. H2O, 2 d CH4O) 
und Trocknen (7 d VTS, 40°C)  
Als Maß für die Güte hergestellter Halbzeuge ergibt sich die prozentuale Wandstärkeschwan-
kung entlang der Halbzeug-Längsachse ΔtLA entsprechend Formel 9 aus der gemessenen 
maximalen Wandstärkedifferenz (tmax – tmin) und der mittleren Wandstärke t (Abb. 24 a).  
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Als weiteres Maß für die Güte der hergestellten Halbzeuge wird deren Exzentrizität ΔtQS, ein 
Maß für die Wandstärkeschwankung im Halbzeug-Querschnitt, ermittelt. Die Exzentrizität 
bezeichnet die Abweichung der Halbzeug-Querschnitte von der idealen Kreisringform. Mit 
Hilfe der minimalen und der maximalen Wandstärke im Halbzeug-Querschnitte kann die Ex-
zentrizität der Polymer-Halbzeuge entsprechend Formel 10 berechnet werden (Abb. 24 b). 









   ∆𝑡𝐿𝐴 =
𝑡𝑚𝑎𝑥−𝑡𝑚𝑖𝑛
𝑡




⋅ 100 %       (10) 
Die Bestimmung der Exzentrizität erfolgt wahlweise an beiden Enden der Halbzeuge durch 
eine Wandstärkenmessung mittels Lichtmikroskop (SZX16 mit UC30 Kamera, Olympus, Ja-
pan) und Feinmesstisch (Mitotoyo 164-162, Mitutoyo Deutschland GmbH, Deutschland) oder 
an drei über die Halbzeug-Länge verteilten Positionen durch eine Wandstärkevermessung 
mittels Mikro-Computertomographie (µ-CT) (Skyscan 1172, SkyScan, Belgien). Es werden 
jeweils ein Mittelwert und eine Standardabweichung der Exzentrizität berechnet.  
 
Abb. 24: Schematischer Längs- (a) bzw. Querschnitt (b) durch ein Polymer-Halbzeug zur Veran-
schaulichung der Wandstärkeschwankung entlang der Längsachse bzw. im Querschnitt  
3.3.2 Laserschneiden zur Fertigung mikromechanischer Ventile 
Die fs-Laserbearbeitung der Glaukomstent-Grundkörper zur Fertigung von Mikrostrukturen 
wie Ventilen erfolgt durch den externen Projektpartner Laser Zentrum Hannover e.V. (LZH). 
Ein Schema zur fs-Laserbearbeitung ist in Abb. 25 dargestellt. Es wird ein fs-Laser (Spectra-
Physics, USA) verwendet, der Pulse von 50 fs bei einer Frequenz von 1 kHz mit einer Pulse-
nergie von 3,5 mJ und einer Wellenlänge von 780 nm liefert. Die Regelung der Laserleistung 
erfolgt durch einen Filter in Kombination mit einem Leistungsmesser. Die Laserbearbeitung 
erfolgt bei einer Leistung im Mikrojoule-Bereich. Ein weiterer Filter dient zur Strahlformung. 
Durch ein Objektiv wird der Laserstrahl auf das zu bearbeitende Halbzeug fokussiert. Ein x-
y-z-Positionierungssystem sowie eine Rotationsachse (Aerotech Laserturn 5, Aerotech, Inc., 
USA) ermöglichen durch die Translation bzw. Rotation des Polymerhalbzeuges unter dem 
Laserstahl eine variable Schneidgeometrie. Die Schneidgeschwindigkeit beträgt 1 bis 
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5 mm s-1. Eine Kamera ermöglicht die Beobachtung der Laserbearbeitung [184]. Die fs-
Laserbearbeitung ermöglicht Schneidkonturen mit einer Schnittbreite von ca. 20 µm. 
Für die Fertigung von Fixierungselementen für Glaukomstents kommt am IBMT eine Laser-
schneidanlage (LP1007, Wild Emco Lasertec, Österreich) mit einem CO2-Laser (Diamond 64 
Laser, Coherent Inc., USA) zur Anwendung. Die Ausgangsleistung des Lasers von 150 W 
wird mit Hilfe eines Strahlteilers auf 2,5 W reduziert. Die Regelung der Laserleistung erfolgt 
durch Variation der Pulsdauer. Ein typischer Wert bei der Bearbeitung von Polymerproben ist 
eine Pulsdauer von 15 µs bei einer Frequenz von 1 kHz mit einer Pulsenergie von 50 µJ und 
einer Wellenlänge von 10,6 µm. Die Fokussierung des Laserstrahls auf das zu bearbeitende 
Polymerhalbzeug erfolgt mit Hilfe einer Linse. Die Translation des Laserschneidkopfes in 
Verbindung mit einer Rotation des Polymerhalbzeuges ermöglicht, ähnlich wie bei der fs-
Laserbearbeitung, das Schneiden variabler Geometrien [185]. Als Schneidgas dient Druckluft 
mit einem Druck von 1,5 bar. Die Schneidgeschwindigkeit beträgt 0,2 mm s-1. Die CO2-
Laserbearbeitung ermöglicht Schnittkonturen mit einer Schnittbreite von ca. 90 µm. 
 
Abb. 25: Schema zur fs-Laserbearbeitung von Polymerhalbzeugen; F1: Filter zur Leistungsregelung, 
P: Leistungsmesser und F2: Filter zur Strahlformung und Polarisation; nach [184] 
3.3.3 Sprühbeschichtung von Glaukomstents mit Polymer-Pharmakon-Gemischen 
Die Beschichtung von Glaukomstents mit Polymer-Pharmaka-Gemischen erfolgt im Sprüh-
verfahren mit der am IBMT entwickelten automatischen Beschichtungsanlage RAMSES 1b 
unter Reinraumbedingungen (Abb. 26). Über die Parameter des Beschichtungsprozesses, 
insbesondere den Abstand zwischen dem zu beschichtenden Objekt und der Sprühdüse aS, 
den Druck im Sprühlösungs-Reservoirbehälter pL sowie in der Sprühdüse pS, die Sprühdü-
sen-Öffnung DS, die Drehzahl des zu beschichtenden Glaukomstents nS sowie den Traversie-
rungsweg und die -frequenz aT und fT kann Einfluss auf die Qualität der Beschichtung ge-
nommen werden. Typische Parameter des Sprühprozesses sind aS = 30 mm, pL = 0,3 bar, 
pS = 0,2 bar, DS = 1,7, nS = 12 min
-1 und fT = 0,5 Hz. Der Traversierungsweg aT sollte stets 
größer als das zu beschichtende Implantat gewählt werden, so dass es zu keiner übermäßi-
gen Beschichtung in den Wendepunkten kommt. 
Kamera
Positionierungs-
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Abb. 26: Schema zur Sprühbeschichtung von Glaukomstents; Sprühdüse und Sprühlösung mit Pa-
rametern Düsenöffnung DS, Sprüh- und Lösungsdruck ps, pL sowie Glaukomstent auf Draht 
in Einspannung mit Parametern Drehzahl nS, Traversierungsweg und -frequenz aT, fT 
3.3.4 Fertigung funktionaler Elemente von Glaukomstents mittels Electrospinning 
Im Rahmen der Arbeit werden funktionale Glaukomstent-Elemente mit Hilfe des Electrospin-
ning-Verfahrens hergestellt: (i) eine biodegradierbare, semipermeable Membran, die als initi-
aler Strömungswiderstand der postoperativen Hypotonie entgegenwirkt und mit zunehmen-
der Implantationszeit degradiert und (ii) ein biodegradierbares LDD-System zur schnellen 
Freisetzung eines antifibrotischen Pharmakons. Weiterhin werden Degradations-Probekörper 
zur Beurteilung des Degradationsverhaltens in vitro mittels Electrospinning hergestellt. 
Der Versuchsaufbau für die Herstellung biodegradierbarer, semipermeabler Membranen 
mit Hilfe des Electrospinning-Verfahrens ist in Abb. 27 schematisch dargestellt. Angestrebt 
wird ein Verschluss des axialen Glaukomstent-Einstromlumens mit einer flusslimitierenden, 
biodegradierbaren Membran. Hierzu wird eine spezielle Halterung für den Glaukomstent 
entwickelt. Die Halterung wird im Winkel von 45° im Abstand aS zu der Düse positioniert und 
rotiert mit einer definierten Drehzahl nS. Aus der Düse wird mit Hilfe einer Spritzenpumpe eine 
definierte Flussrate QES der Polymerlösung gepumpt. Zwischen der Düse und der Zielstruktur 
wird eine definierte Hochspannung UES mit Hilfe einer Hochspannungsquelle angelegt. Über die 
Bearbeitungszeit tES kann auf die Membran-Dicke Einfluss genommen werden.  
Als Grundlage für die Herstellung eines biodegradierbaren LDD-Systems dienen Polymer-
folien, die mit Hilfe des Electrospinning-Verfahrens hergestellt werden (Abb. 28). Anstelle 
des Glaukomstents auf der Halterung, wie bei der Herstellung biodegradierbarer, semiper-
meabler Membranen, wird eine rotierende Messingwalze (26 mm Durchmesser) mit einem 
Traversierungsweg von ca. 20 mm und einer -frequenz von 1 Hz besponnen.  
Der Electrospinning-Aufbau zur Herstellung von Degradations-Probekörpern für die in vitro 
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Systems (Abb. 28). Aus den hergestellten elektrogesponnenen Polymerfolien werden kreis-
runde Plättchen mit einem Durchmesser von 6 mm ausgestanzt und in Glasvials verpackt. 
Die Prozessparameter der Electrospinning-Anwendungen sind in Tab. 19 zusammengefasst. 
 
Abb. 27: Schematische Darstellung des Electrospinning-Versuchsaufbaus zur Fertigung einer fluss-
limitierenden, biodegradierbaren Membran auf der Stirnseite eines Glaukomstents 
 
Abb. 28: Schematische Darstellung des Electrospinning-Versuchsaufbaus zur Fertigung von Poly-
merfolien als Grundlage für die Herstellung eines biodegradierbaren LDD-Systems 
Tab. 19: Electrospinning-Prozessparameter zur Herstellung von Glaukomstent-Prototypen mit einer 
flusslimitierenden, biodegradierbaren Membran (Realisierung unterschiedlicher Membran-
Dicken über die Bearbeitungszeit) und von Polymerfolien als Grundlage zur Herstellung ei-







Polymerlösung Polymergehalt 11,3 % (w) 11,3 % (w) 11,3 % (w) 
Zusammen- 
setzung 
590 mg P(4HB),  
4440 mg CHCl3,  
790 mg CH4O 
590 mg P(4HB), 
104 mg ASS, 4440 mg 
CHCl3, 790 mg CH4O 
590 mg P(4HB), 
4440 mg CHCl3, 
790 mg CH4O 
Klima Temperatur 23,5°C 22°C 22°C 
Luftfeuchtigkeit 23 % 20 % 20 % 
Abstand aS 11 cm 10 cm 10 cm 
Drehzahl nS 126 min
-1
 1,7 V = 400 min
-1
 2 V = 500 min
-1
 
Flussrate QES  0,05 ml h
-1
 2 ml h
-1
 2 ml h
-1
 
Bearbeitungszeit tES 2, 4 und 6 min 60 min 30 min 







4 Numerische und experimentelle Methoden der Struktur- 
und Strömungsmechanik zur Entwicklung und Prüfung 
von Glaukomstents 
4.1 Die Finite-Elemente-Analyse und die numerische Strömungs-
mechanik als Werkzeuge zur Glaukomstent-Designentwicklung 
Der im Rahmen der vorliegenden Arbeit technisch realisierte Mikrostent zur Glaukomtherapie 
weist ein mikromechanisches Ventil zur Inhibition der okulären Hypotonie auf. Zur Dimensio-
nierung des Ventils, als eine der entscheidenden Glaukomstent-Komponenten, kommen die 
FEA sowie die numerische Strömungsmechanik (engl. computational fluid dynamics, CFD) 
zur Anwendung.  
Das Konzept des mikromechanischen Ventils wird ausführlich in der zugehörigen Patent-
schrift von Schmidt et al. [186] beschrieben. Das Ventil weist eine zungenartige Form auf 
und ist auf der Wandfläche des Glaukomstents lokalisiert. Der Glaukomstent stellt eine Ver-
bindung zwischen dem Einstrombereich, der Vorderkammer des Auges, und einem Aus-
strombereich, z.B. dem Suprachoroidalraum, dar (Abb. 29).  
 
Abb. 29: Konzept eines mikromechanischen Ventils zur automatischen IOD-Regelung: a) Lokalisati-
on des Ventils im Einstrombereich eines im Auge implantierten Glaukomstents (Schema), b) 
Ventil geschlossen unter physiologischen Druckverhältnissen und c) geöffnet bei überschrit-
tenem physiologischen Druckniveau in der Vorderkammer des Auges; nach [184, 187] 
Das Ventil befindet sich im Einstrombereich des Glaukomstents. Unter physiologischen 
Druckverhältnissen im Auge ist das Ventil geschlossen und es erfolgt keine Drainage durch 
das Implantat. Mit einem steigenden IOD und einer daraus resultierenden steigenden Druck-
differenz Δp zwischen Ein- und Ausstrombereich des Implantates biegt sich das Ventil unter 
der Drucklast in das Lumen des Glaukomstents. Sobald der Öffnungsdruck des Ventils poffen 
überschritten ist, kommt es zu einer stetigen Zunahme des Strömungsquerschnittes. Infolge 
dessen kann Kammerwasser durch das Ventil in den Glaukomstent und von dort in den Aus-
strombereich abgeleitet werden, bis ein physiologisches Druckniveau in der Vorderkammer 
des Auges erreicht ist und sich das Ventil selbstständig schließt [186]. Durch die nichtlineare 
Druckdifferenz-Volumenstrom-Charakteristik erlaubt der beschriebene Ventilmechanismus 
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eine diskontinuierliche Drainage von Kammerwasser im Falle eines erhöhten IOD beim 
Glaukom. Eine umfassende Zusammenfassung der technischen Realisierung eines mikro-
mechanischen Ventils geben Siewert et al. [184]. 
Im Fokus der vorliegenden Arbeit steht die technische Realisierung verschiedener Glau-
komstent-Konzepte, basierend auf der biostabilen Metalllegierung NiTi sowie auf biostabilen 
und biodegradierbaren Polymeren. In diesem Zusammenhang dient die FEA zur Dimensio-
nierung mikromechanischer Ventile auf einen exakt definierten Öffnungsdruck. Weiterhin 
erfolgen FEA z.B. zur Minimierung der Biegesteifigkeit eines Glaukomstent-Grundkörpers. 
Untersuchungen mittels CFD bzw. eine Kopplung der fluid- und strukturmechanischen Simu-
lation (engl. fluid structure interaction, FSI) ermöglichen zusätzlich hierzu eine Untersuchung 
der Druckdifferenz-Volumenstrom-Charakteristik von Ventilmechanismen. 
4.1.1 Ausgewählte Anwendungsbeispiele numerischer Methoden der Struktur- und 
Strömungsmechanik zur Entwicklung von Glaukom-Drainage-Implantaten  
In der Literatur existiert eine überschaubare Anzahl von Arbeiten, die eine Untersuchung von 
GDI mittels numerischer Methoden der Struktur- und Strömungsmechanik thematisieren. 
Stay et al. [188] untersuchen 2005 die nichtlineare Volumenstrom-Druckdifferenz-
Charakteristik des Ventilmechanismus des kommerziell erhältlichen AhmedTM GDI unter Be-
rücksichtigung der Fluid-Struktur-Interaktion. Das dreidimensionale Problem wird durch die 
Kopplung der Navier-Stokes- und der statischen Gleichgewichtsgleichungen in einem zwei-
dimensionalen Reynolds-von Kármán-Modell vereinfacht und mittels eines GAMRES Solvers 
(engl. generalized minimal residual) iterativ numerisch gelöst. Das beschriebene numerische 
Modell ist in der Lage, die nichtlineare Volumenstrom-Druckdifferenz-Charakteristik des Ah-
medTM GDI zu beschreiben, die auf die Fluid-Struktur-Interaktion, also die zunehmende 
Durchbiegung der Ventil-Membranen mit zunehmendem Volumenstrom (45,4 µm bei 
1,6 µl min-1 und 77,9 µm bei 20 µl min-1) zurückzuführen ist. Es liegt eine sehr gute Überein-
stimmung mit entsprechenden experimentellen Untersuchungen vor. Die Autoren beschrei-
ben, dass das numerische Modell im Rahmen von Parameterstudien z.B. durch Variation 
des Membran-Materials, der Membran-Dicke oder -Länge, zur Einstellung einer gewünsch-
ten Volumenstrom-Druckdifferenz-Charakteristik geeignet ist. In diesem Zusammenhang 
wird dasselbe numerische Modell von Pan et al. (2005) [80] genutzt, um eine nachträgliche 
Implantation eines Polyimid-Rohres in das AhmedTM GDI zu simulieren, wodurch in vivo nach 
der Bildung einer fibrösen Kapsel eine Minimierung des Gesamtströmungswiderstandes des 
künstlichen Drainageweges durch eine Überbrückung des Ventilmechanismus angestrebt 
wird. 
Kara und Kutlar [148] beschreiben 2010 eine vergleichbare CFD-Analyse des AhmedTM GDI 
mit Hilfe des Finite-Volumen-Verfahrens und der Software GAMBIT und FLUENT. Darauf 
aufbauend wird ein neuartiges Mikro-Rückschlagventil, bestehend aus zwei Biegefedern im 
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Design Fermatscher Spiralen, vorgestellt und mittels CFD analysiert. Das neuartige Ventil 
weist eine mit dem AhmedTM GDI vergleichbare nichtlineare Volumenstrom-Druckdifferenz-
Kennlinie auf, wobei der Strömungswiderstand erst bei einer höheren Flussrate von 
5 µl min-1 im Vergleich zu 2,5 µl min-1 stark abnimmt. 
Gardiner et al. [189] beschreiben 2010 ein numerisches Modell zur Untersuchung des Kam-
merwasserflusses im Auge unter Berücksichtigung der Kammerwasserproduktion 
und -drainage über den konventionellen trabekulären, den unkonventionellen uveoskleralen 
sowie einen chirurgisch geschaffenen Weg. Im Fokus der Untersuchungen steht u.a. die 
Druckverteilung im Filterkissen sowie im Subkonjunktivalraum nach einer Trabekulektomie 
insbesondere in Abhängigkeit von der Filterkissengeometrie und dem Vorhandensein einer 
fibrovaskulären Filterkissenwand. Es wird gezeigt, dass Narbengewebe die Durchlässigkeit 
des Filterkissens und damit die IOD-Senkung reduziert. Weiterhin zeigt sich, dass kleine Fil-
terkissen im Vergleich zu größeren Filterkissen zu einem größeren IOD führen. Die Untersu-
chungen erfolgen mit Hilfe der Software COMSOL Multiphysics. 
Sassetti et al. [190] beschreiben 2012 die Untersuchung der strömungsmechanischen Ei-
genschaften eines aktiv regelbaren Membran-Ventils in einer voll gekoppelten dreidimensio-
nalen fluid-strukturmechanischen Simulation mit Hilfe der open-source Software PETSc-FEM 
(engl. portable, extensible toolkit for scientific computation). Zur Validierung des numerischen 
Modells erfolgt eine Simulation des AhmedTM GDI in Anlehnung an Stay et al. [188] sowie 
Kara und Kutlar [148]. Die PETSc-FEM Simulation liefert hierzu vergleichbare Ergebnisse. 
Das vorgestellte neue Membran-Ventil minimiert die Gefahr einer Hypotonie, da es einen 
passiven Strömungswiderstand von ca. 13 mmHg/µl min-1 besitzt, der im Vergleich zum Ah-
medTM GDI bei einem Volumenstrom von 2 µl min-1 annähernd viermal größer ist. Die Regel-
barkeit der Durchbiegung der Membran des Ventils durch das Anlegen einer elektrischen 
Spannung ermöglicht die Variation des Strömungswiderstandes über einen weiten Bereich 
bis hin zu 0,36 mmHg/µl min-1, was in vivo insbesondere nach der Bildung einer fibrösen 
Kapsel interessant erscheint. Der Gesamt-Strömungswiderstand des künstlichen Drainage-
weges, der sich aus dem Strömungswiderstand von GDI und fibröser Kapsel ergibt, kann 
somit im Verlauf der Implantationszeit auf einem konstanten Level gehalten werden, wodurch 
eine Minimierung der Gefahr eines steigenden IOD mit zunehmender Implantationszeit, wie 
sie beim AhmedTM GDI vorliegt, möglich ist. 
Villamarin et al. [191] entwickelten 2012 ein dreidimensionales CFD Modell des Auges, ba-
sierend auf der realen Geometrie eines humanen Spenderauges. Das CFD-Modell ermög-
licht die Untersuchung des Kammerwasserflusses im Auge unter physiologischen Bedingun-
gen sowie im Glaukomfall und dient damit als Werkzeug zur Evaluierung Chirurgischer Ver-
fahren der Glaukomtherapie (z.B. Trabekulektomie) oder von GDI. Mit Hilfe der Software 
ICEM und ANSYS CFX (Ansys Inc., USA) erfolgte u.a. die CFD-Analyse des Einflusses einer 
4 Numerische und experimentelle Methoden der Struktur- und Strö-
mungsmechanik zur Entwicklung und Prüfung von Glaukomstents  
56 
Trabekulektomie sowie der Implantation eines EX-PRESS® V50 (Optonol Ltd., Israel). Die 
simulierten chirurgischen Therapien senken den IOD annähernd auf das Niveau des ange-
nommenen Druckes im Ausstromgebiet von 7 mmHg, wobei die Drucksenkung bei der Tra-
bekulektomie mit 7,1 mmHg im Vergleich zum EX-PRESS® GDI mit 8 mmHg geringfügig 
größer ist. Als Ursache hierfür wird der größere Strömungswiderstand des EX-PRESS® GDI 
diskutiert, der zur Vermeidung einer Hypotonie dient. 
4.1.2 Entwicklung von Ventilen für Mikrostents zur Glaukomtherapie mittels numeri-
scher Methoden der Struktur- und Strömungsmechanik – verwendete Software 
und grundlegende Konvergenzstudien 
Die Einordnung der im Rahmen der vorliegenden Arbeit angewandten numerischen Metho-
den der Struktur- und Strömungsmechanik in den Entwicklungsprozess von Ventilen für Mik-
rostents zur Glaukomtherapie ist in Abb. 30 dargestellt. Die Ventil-Dimensionierung mittels 
FEA stellt eine zentrale Fragestellung der Arbeit dar und erfolgt mit Hilfe der Software 
ABAQUS (Simulia, Dessault Systèmes, USA). Zusätzlich hierzu wird ein FSI-Modell unter 
Nutzung der Software ANSYS (Ansys Inc., USA) etabliert, welches beispielhaft für ein aus-
gewähltes Ventil zusätzliche Informationen bzgl. dessen strömungsmechanischer Eigen-
schaften liefert. 
 
Abb. 30: Einordnung numerischer Methoden der Struktur- und Strömungsmechanik (dunkelgrau) in 
den Entwicklungsprozess von Ventilen für Mikrostents zur Glaukomtherapie; * Beispielhafte 
Untersuchung eines Ventils 
Im Rahmen der durchgeführten FEA werden dreidimensionale Glaukomstent-Modelle unter-
sucht. Zur Diskretisierung stehen in ABAQUS verschiedene Kontinuumselemente mit einer 
linearen bzw. quadratischen Interpolation der Verschiebungen (z.B. C3D8 bzw. C3D20) so-
wie mit voller bzw. reduzierter Integration (z.B. C3D8 bzw. C3D8R) zur Verfügung. Zur Un-
tersuchung des Konvergenzverhaltens der verschiedenen Kontinuumselemente bei monoto-
ner Netzverfeinerung ist ein Vergleich der mittels FEA berechneten Durchbiegung δFEA eines 
einseitig fest eingespannter Kragträgers unter Flächenlast mit der entsprechenden strengen 
Lösung δBalken nach der Differentialgleichung der Biegelinie sinnvoll [192]. Die Minimierung 
des relativen Fehlers der Durchbiegung Δδ = (1 - δFEA / δBalken)·100 % bei steigender Elemen-
tanzahl ist in Abb. 31 a beispielhaft für die o.g. Kontinuumselemente dargestellt. Alle unter-
suchten Elementtypen zeigen ein gutes Konvergenzverhalten, wobei Elemente mit einer 
quadratischen Interpolation der Verschiebungen schneller konvergieren. Aufgrund des im 
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vorliegenden Arbeit auf die Kontinuumselemente mit einer linearen Interpolation der Ver-
schiebungen zurückgegriffen. Entsprechend der Konvergenzstudie ist deren Verwendung bei 
einer Anzahl von mindestens vier Elementen entlang der Balkenhöhe mit keinen nennens-
werten Nachteilen bzgl. der Ergebnisgenauigkeit verbunden. 
 
Abb. 31: Konvergenzverhalten verschiedener Kontinuums- (a) bzw. Fluidelementtypen (b) bei mono-
toner Verfeinerung des FE-Netzes; Jeweils schematische Darstellung des Balken- (a) bzw. 
Rohrquerschnittes (b) mit grobem sowie feinem FE-Netz 
 
In Analogie zu der durchgeführten FEA-Konvergenzstudie werden beispielhaft die in ANSYS 
zur Verfügung stehenden dreidimensionalen Hexaeder und Tetraeder-Fluidelemente Hex8 
und Tet4 untersucht. Zur Untersuchung des Konvergenzverhaltens der Fluidelemente bei 
monotoner Netzverfeinerung erfolgt ein Vergleich des mittels CFD-Analyse berechneten Vo-
lumenstromes ?̇?𝐶𝐹𝐷 durch ein langes, gerades Rohr mit Kreisquerschnitt bei stationärer, la-
minarer Strömung eines homogenen newtonschen Fluids mit der entsprechenden strengen 
Lösung ?̇?𝑅𝑜ℎ𝑟 nach dem Hagen-Poiseuilleschen Gesetz. Die Minimierung des relativen Feh-
lers des Volumenstromes ∆?̇? = (1 − ?̇?𝐶𝐹𝐷 ?̇?𝑅𝑜ℎ𝑟⁄ ) ∙ 100 % bei steigender Elementanzahl ist in 
Abb. 31 b beispielhaft für die o.g. Fluidelemente dargestellt. Beide Fluidelementtypen zeigen 
bei einer monotonen Netzverfeinerung ein sehr gutes Konvergenzverhalten, weshalb keine 
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4.2 Experimentelle Methoden zur Prüfung von Glaukomstents 
4.2.1 Entwicklung des Glaukomstent-Drainage-Prüfstandes zur quantitativen mikro-
fluidische Charakterisierung von Glaukomstents in vitro  
Zur quantitativen mikrofluidischen Charakterisierung von GDI in vitro wird im Rahmen der 
vorliegenden Arbeit ein Prüfstand entwickelt. Wesentliche Anforderungen an diesen Glau-
komstent-Drainage-Prüfstand (GDP) sind: 
 Vorgabe einer Druckdifferenz 0 ≤ Δp ≤ 50 mmHg 
 Messung des Volumenstromes 0 ≤ ?̇? ≤ 2000 µl min-1 
 Automatisches Durchfahren definierter Druckdifferenz-Regime 
 Automatische Fotodokumentation 
 Online-Darstellung / Protokollierung der Messdaten 
 Messung bei definierter Temperatur 
Der entwickelte GDP unterscheidet sich damit grundlegend von allen in der Literatur be-
schriebenen Prüfständen zur mikrofluidischen Charakterisierung von GDI, da entsprechend 
der in vivo Situation eine Druckdifferenz vorgegeben wird. Der in Abhängigkeit von dieser 
Druckdifferenz und dem Strömungswiderstand des GDI resultierende Volumenstrom wird 
gemessen. Bisher beispielsweise von Bae et al. [46], Lim et al. [193], Francis et al. [81], Pra-
ta et al. [79] oder Pan et al. [80] vorgestellte Prüfstände basieren auf einem entgegengesetz-
ten Prinzip, d.h. auf der Vorgabe eines definierten Volumenstromes mittels Spritzenpumpe 
und einer Messung der resultierenden Druckdifferenz. 
Technische Umsetzung des Glaukomstent-Drainage-Prüfstandes 
Die Entwicklung des GDP wurde bereits ausführlich von Utzmann et al. und Siewert et al. 
beschrieben [184, 194, 195]. Abb. 32 zeigt ein Schema des GDP. Das zu untersuchende 
GDI wird in der Flusskammer (c) gelagert. Die Flusskammer weist zwei durch eine Loch-
blende voneinander getrennte Bereiche mit jeweils separat regelbaren Drücken auf. Das GDI 
stellt die einzige Verbindung zwischen diesen Bereichen dar, wobei ein abgedichteter Einbau 
des GDI in die Lochblende erforderlich ist. Hierzu wird das Loch der Lochblende mit selbst-
klebender Silikonfolie (Tegaderm Film 1626W, 3M, USA) verschlossen und das GDI durch 
diese Folie gestochen. Die Druckdifferenz zwischen Ein- und Ausstrombereich des GDI, d.h. 
zwischen den beiden voneinander getrennten Bereichen der Flusskammer, resultiert aus 
dem hydrostatischen Druck zweier Wassersäulen (a und b). Die Regelung der hydrostati-
schen Drücke erfolgt durch zwei Drucksensoren (p1 und p2) (DMP 331, SUKU Druck und 
Temperaturmesstechnik GmbH, Deutschland) in Kombination mit drei Magnetventilen (v1, v2 
und v3) (6011, Christian Bürkert GmbH & Co. KG, Deutschland). Diese Regelung erfolgt mit-
tels eines Analog-Digital-Wandler (KUSB-3100, Keihley Instruments Inc., USA), eines Per-
sonal Computers (PC) und der in LabVIEW 11.0.1 (National Instruments, USA) programmier-
ten Software. Zur Regelung des hydrostatischen Druckes in Druckkammer (a) kann Fluid aus 
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dem Reservoirbehälter (d) einströmen bzw. durch das Magnetventil (v3) und einen Auslass 
ausströmen. Analog hierzu erfolgt die Regelung des hydrostatischen Druckes in der zweiten 
Druckkammer (b) durch Ausströmen überschüssigen Fluids über das Magnetventil (v2) in 
einen Auffangbehälter auf einer Waage (e) (Sartorius CP225 D, Sartorius AG, Deutschland). 
 
Abb. 32: Schema des GDP sowie der Lagerung des zu untersuchenden Glaukomstents: Wassersäu-
len (a, b), Flusskammer mit GDI (c), Fluidreservoir (d), Auffangbehälter auf Waage (e), 
Durchflusssensor für Mikroströmungen (f), Drucksensoren (p1, p2), Magnetventile (v1, v2, v3) 
und Kamerasystem (g); nach [184, 195] 
Durch die Masse des aufgefangenen Fluids kann über den Massen- indirekt der Volumen-
strom berechnet werden. Dieses indirekte Volumenstrommessverfahren ist i. Allg. für Volu-
menströme im Bereich von 0 ≤ ?̇? ≤ 2000 µl min-1 geeignet, wobei bei kleinen Volumenströ-
men z.T. sehr lange Messzeiten erforderlich sein können. Ein in Reihe zum GDI geschalteter 
Durchflusssensor für Mikroströmungen (f) (SLG1430-480, Sensirion AG, Schweiz) ermöglicht 
eine online-Messung kleiner Volumenströme im Bereich von 0 ≤ ?̇? ≤ 40 µl min-1. Neben stan-
dardmäßig bei Raumtemperatur durchgeführten Untersuchungen ermöglicht eine Klima-
kammer (SI60D, Bibby Scientific Limited, UK) Messungen bei 37°C. Die Bewegung unter-
suchter Ventilmechanismen kann mit einem Kamerasystem (g) (VRmFC-22/C-PRO Kamera, 
VRmagic GmbH, Deutschland; VZM 600i Zoomobjektiv, Edmund Optics, USA) automatisch 
in Abhängigkeit von der aktuellen Druckdifferenz verfolgt werden [195]. 
Identifikation eines geeigneten Flussmediums für den Glaukomstent-Drainage-Prüfstand 
Als Flussmedium der mikrofluidischen Untersuchungen dient Reinstwasser, da sich dessen 
dynamische Viskosität sowohl bei Raum- als auch bei Körpertemperatur nicht signifikant von 
der dynamischen Viskosität von künstlichem Kammerwasser unterscheidet (Abb. 33). Künst-
liches Kammerwasser mit einer Zusammensetzung entsprechend De Berardinis et al. [45] 
und Reinstwasser werden mit einem RheoStress 1 Rheometer mit DC60/1 Sensor und einer 
Doppelkegel-Messeinheit (Durchmesser 60 mm, Winkel 1°) (Thermo Fischer Scientific Inc., 
USA) bei einer konstanten Scherrate von ?̇? = 1000 s-1 bei TR = 22°C und TK = 37°C (jeweils 
n = 6) untersucht. Die statistische Beurteilung der Messungen erfolgt mit Hilfe des t-Tests für 
unabhängige Stichproben (IBM SPSS Statistics 20, IBM Corp., USA) [184].  
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Validierung des Glaukomstent-Drainage-Prüfstandes 
Die Validierung des entwickelten GDP erfolgt durch die mikrofluidische Charakterisierung 
von Glaskapillaren (minicaps CE 0,5 µl, Hirschmann Laborgeräte GmbH & Co. KG, Deutsch-
land) mit einem Innendurchmesser von di = 140 µm und einer Länge von l = 31,9 mm (n = 8) 
mit Reinstwasser bei TR = 22°C (η = 0,917 mPas). Es erfolgt eine Validierung sowohl des 
indirekten als auch des direkten Messverfahrens des Volumenstromes. Hierzu werden 
Druckdifferenz-Volumenstrom-Kennlinien im Bereich von 0 ≤ Δp ≤ 13 mmHg (direktes Mess-
verfahren) bzw. im Bereich von 0 ≤ Δp ≤ 35 mmHg (indirektes Messverfahren) aufgenommen 
und mit der theoretischen Kennlinie entsprechend des Hagen-Poiseuilleschen Gesetzes für 
die stationäre laminare Strömung eines homogenen newtonschen Fluids durch ein Rohr mit 





        (11) 
Der theoretische Strömungswiderstand der Glaskapillaren beträgt 0,39 mmHg/µl min-1 und 
der gemessene Strömungswiderstand beträgt 0,42 ± 0,02 mmHg/µl min-1 (direktes Messver-
fahren) bzw. 0,36 ± 0,01 mmHg/µl min-1 (indirektes Messverfahren), was für beide Messver-
fahren einer geringen Abweichung vom theoretischen Wert von 7,69 % entspricht [195]. 
 
Abb. 33: Ergebnisse der Messung der dynamischen Viskosität von Reinstwasser und künstlichem 
Kammerwasser jeweils bei 22°C und 37°C (n = 6) (a) und Ergebnisse der Validierung des di-
rekten und indirekten Volumenstrommessverfahrens des GDP anhand der mikrofluidischen 
Charakterisierung von Glaskapillaren (n = 8) (b); nach [184, 195]  
Der entwickelte GDP ermöglicht verschiedene Messaufgaben wie (i) die Messung des Volu-
menstromes durch ein Versuchsobjekt bei konstanter Druckdifferenz, (ii) die Messung des 
Volumenstromes bei einer schrittweisen Erhöhung bzw. (iii) Verringerung der Druckdifferenz, 
(iv) die Messung des Volumenstromes beim Durchlaufen eines definierten Druckregimes, 
bestehend aus einer schrittweisen Erhöhung und schrittweisen Verringerung der druckdiffe-
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Druckdifferenz. Als Ergebnis der Messungen können aus den Protokolldateien Druckdiffe-
renz-Volumenstrom-Kennlinien generiert werden. Aus diesen Kennlinien kann der Strö-
mungswiderstand des GDI in Abhängigkeit von der Druckdifferenz abgeleitet werden. Wei-
terhin wird bei der Untersuchung von GDI mit einem Ventilmechanismus die Identifikation 
des Ventil-Öffnungs- oder Schließdruckes in Knickpunkten oder Sprüngen der Druckdiffe-
renz-Volumenstrom-Kennlinie ermöglicht. 
Der entwickelte GDP ermöglicht damit die in dem amerikanischen Standard ANSI Z80.27-
2014 definierte Messung der Druckdifferenz-Volumenstrom-Kennlinie bei abnehmender 
Druckdifferenz sowie die Messung des Ventil-Öffnungs- und Schließdruckes von GDI bei 
steigender bzw. abnehmender Druckdifferenz. Die beschriebene Messung der Druckdiffe-
renz-Volumenstrom-Kennlinie bei konstantem Volumenstrom ist auch möglich, in Abwei-
chung zum Standard allerdings nicht unter Vorgabe eines konstanten Volumenstromes, son-
dern komplementär hierzu durch die Vorgabe einer konstanten Druckdifferenz [152].  
4.2.2 Adaptation der Micro Particle Image Velocimetry zur qualitativen mikrofluidi-
schen Charakterisierung von Glaukomstents in vitro 
Als Alternative zu dem entwickelten GDP, der eine quantitative Beurteilung des Strömung 
(Volumenstrom) ermöglicht, erfolgt im Rahmen der vorliegenden Arbeit beispielhaft die An-
wendung eines am Lehrstuhl für Strömungsmechanik der Universität Rostock vorhandenen 
µ-PIV (engl. Micro Particle Image Velocimetry) Prüfstandes. Die PIV basiert generell auf der 
Beobachtung von dem Fluid zugesetzten Tracerpartikeln. Es werden Doppelbilder erzeugt 
und aus der Partikelverschiebung und der entsprechenden Zeitdifferenz zwischen beiden 
Bildern ergibt sich ein Geschwindigkeits-Vektorfeld in einem ebenen Messfenster. Diese be-
rührungslose, optische Methode ermöglicht so neben der quantitativen auch eine qualitative 
Beurteilung des Strömungsfeldes im Umfeld eines Ventils an einem Glaukomstent und bietet 
z.B. eine alternative Methode zur Messung des Ventil-Öffnungsdruckes. 
Der verwendete, bereits von Quosdorf et al. beschriebene, leicht modifizierte µ-PIV Aufbau 
wurde von Schmidt et al. zur Anwendung für GDI beschrieben [196, 197]. Ein Schema des 
modifizierten Aufbaus ist in Abb. 34 dargestellt. Der zu untersuchende Glaukomstent wird in 
der Messkammer, ähnlich wie beim GDP, in einer Lochblende gelagert. Die Einstellung der 
Druckdifferenz zwischen Ein- und Ausstrombereich des Glaukomstents, d.h. zwischen den 
beiden voneinander getrennten Bereichen der Messkammer, im Bereich von 
1 ≤ Δp ≤ 16 mmHg erfolgt mit Hilfe einer Wassersäule mit der variablen Höhe Δh. Als Strö-
mungsmedium dient Reinstwasser. Um auch eine Messung der Strömung im Lumen des 
Glaukomstents zu ermöglichen, erfolgt eine Anpassung des Brechungsindex des Reinstwas-
sers an den Brechungsindex des Silikonmaterials (nSIL = 1,41, geschätzt) mit Hilfe von Kali-
umthiocyanat (Carl Roth GmbH + Co. KG, Deutschland). Bei einem Mischungsverhältnis von 
0,63 g Kaliumthiocyanat je Liter Reinstwasser wird mit Hilfe eines Refraktometers (Optronic 
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R4, A. Krüss Optronic GmbH, Deutschland) bei 36,2°C ein Brechungsindex von nFluid = 1,41 
gemessen. Dem Strömungsmedium werden fluoreszente Silikat-Tracerpartikel mit einem 
Durchmesser von 1,5 µm (sicastar-redF, micromod Partikeltechnologie GmbH, Deutschland) 
hinzugefügt. Neben dieser Innenströmung dient ein zweiter Strömungskreislauf von Reinst-
wasser ohne Partikel und ohne Brechungsindexanpassung zur Temperierung auf 37°C. Die 
Anregung der Fluoreszenzpartikel erfolgt mit einem 532 nm Nd:YAG Doppelpulslaser (Solo 
III, New Wave Research, USA). Das emittierte Fluoreszenzlicht (λ = 585 nm) wird von einer 
CCD-Kamera (HISense MKII, Dantec Dynamics A/S, Dänemark) registriert. 
 
Abb. 34: Schema des µ-PIV Messaufbaus sowie der Lagerung des Glaukomstents in der Messkam-
mer (*); Messfenster im Einstrombereich des Ventils; nach [196, 197] 
Über die Zeitdifferenz Δt und eine Kreuzkorrelation der Doppelbilder ergeben sich die Ge-
schwindigkeitsvektoren in der Messebene (Software: Dynamic Studio 3.0, Dantec Dynamics 
A/S, Dänemark) [196, 197]. Zur Visualisierung der Geschwindigkeitsfelder wird mit Hilfe von 
Matlab R2010b (The MathWorks Inc., USA) je Druckdifferenz eine Abbildung mit einem über-
lagerten skalaren und vektoriellen Geschwindigkeitsfeld erzeugt. 
4.2.3 Strukturmechanische Untersuchungen – Last-Verformungs-Verhalten des 
Glaukomstent-Grundkörpers und des mikromechanischen Ventils 
Aufgrund der gekrümmten Lage des Glaukomstents spielt dessen Biegesteifigkeit EI eine 
entscheidende Rolle in Bezug auf die Strukturkompatibilität. Mit zunehmender Biegesteifig-
keit des Glaukomstents resultieren zunehmende Reaktionskräfte auf das okuläre Gewebe 
sowohl im Einstrombereich (Kornea) als auch im Ausstrombereich (Sklera bei suprachoroi-
daler Implantation bzw. Konjunktiva bei subkonjunktivaler Implantation), die je nach Betrag 
zu einer Erosion des Glaukomstents durch das Gewebe und schließlich zu dessen Bloßle-
gung führen können. Eine Messung des Last-Verformungs-Verhaltens mikromechanischer 
Ventile dient zur Validierung der FEA-Ergebnisse.   
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Last-Verformungs-Verhalten des Glaukomstent-Grundkörpers  
Die Messung der Biegesteifigkeit, dem Produkt des Werkstoffkennwertes Elastizitätsmodul E 
und des Geometriekennwertes Flächenträgheitsmoment I, einseitig fest eingespannter Glau-
komstents mit einer freien Probenlänge l erfolgt mit Hilfe eines von Schmidt et al. [198] be-
schriebenen Prüfstandes durch eine uniaxiale Auslenkung senkrecht zur Längsachse um 
den Betrag δ = 0,3 mm in Inkrementen von 0,025 mm mit Hilfe eines Linearantriebs und ei-
ner simultanen Messung der Reaktionskraft F mit Hilfe einer 100 mN Kraftmessdose (Abb. 
35 a). Der Anstieg der aufgenommenen Last-Verschiebungs-Diagramme entspricht der Fe-
derkonstante des Glaukomstents. Die Berechnung der Biegesteifigkeit EI erfolgt entsprechend 
Formel 12, die sich aus der Differentialgleichung der Biegelinie und den Randbedingungen 




        (12) 
Um mögliche Asymmetrien des Glaukomstents zu berücksichtigen, erfolgt die Messung der 
Biegesteifigkeit an fünf jeweils um den Winkel α = 45° versetzten Positionen um dessen Um-
fang. Die Prüftemperatur beträgt 37°C [198, 199]. 
 
Abb. 35: Schema des Versuchsaufbaus zur Messung der Biegesteifigkeit von Glaukomstents (a) 
sowie zur Messung der Federsteifigkeit mikromechanischer Ventile (b) 
Last-Verformungs-Verhalten des mikromechanischen Ventils 
Zur experimentellen Untersuchung des Last-Verformungs-Verhaltens mikromechanischer 
Ventile dient ein Universalhärteprüfgerät (Fischerscope HM2000 XYp, Helmut Fischer 
GmbH, Deutschland). Es erfolgt eine Auslenkung des freien Endes des Ventils um den Be-
trag δ = 0,002 mm in Inkrementen von 0,0004 mm, wobei simultan die Reaktionskraft F ge-
messen wird (Abb. 35 b). Der Anstieg der Last-Verschiebungs-Diagramme entspricht der 
Federkonstante c = F/δ des untersuchten mikromechanischen Ventils.  
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5 Entwicklung einer Biofunktionalisierung für Glau-
komstents – Pharmaka und experimentelle Methoden 
Die Biofunktionalisierung von Implantaten stellt nicht zuletzt aufgrund des großen Erfolgs 
kardiovaskulärer wirkstofffreisetzender DES einen bedeutenden Trend in der Medizintechnik 
dar. Eine Biofunktionalisierung umfasst dabei i. Allg. eine Oberflächenstrukturierung oder 
bioaktive Oberflächen, die in Interaktion mit dem biologischen Gewebe treten. Dabei werden 
eine Funktionsverbesserung von Materialien und eine Optimierung der Implantat-
Langzeitstabilität sowie der Bio- und Hämokompatibilität angestrebt [200]. 
Neben der Funktionalisierung der Glaukomstent-Grundkörper mit mechanischen Elementen 
wie z.B. einem Ventil zur adaptiven Regelung der Kammerwasserdrainage oder einem Fixie-
rungselement zur Vermeidung einer Dislokation in vivo erfolgt eine pharmakologische Funk-
tionalisierung der Glaukomstents mit dem Ziel der Fibroseinhibition, d.h. einer langfristig 
wirksamen Drainage. In diesem Zusammenhang kommen verschiedene Pharmaka als Mo-
dell-Substanzen (Acetylsalicylsäure (ASS)) bzw. als Substanzen mit antifibrotischem thera-
peutischen Effekt (Mitomycin C (MMC), Paclitaxel (PTX), Kaffeesäurephenylethylester (engl. 
caffeic acid phenethyl ester, CAPE) sowie Pirfenidon (PFD)) zur Anwendung. 
5.1 Pharmaka und Pharmakafreisetzungssysteme 
Es existiert eine Vielzahl verschiedener Konzepte zu kontrollierten lokalen Pharmakafreiset-
zung aus Implantaten (Abb. 36). Im Rahmen der vorliegenden Arbeit werden verschiedene 
Drug-Eluting-Konzepte zur diffusionskontrollierten lokalen Freisetzung antifibrotischer Pharma-
ka aus polymerbasierten Beschichtungen bzw. aus polymerbasierten LDD-Systemen erprobt.  
 
Abb. 36: Verschiedene Konzepte zur Pharmakafreisetzung aus Implantaten: a) diffusionskontrolliert 
aus Polymer-Pharmaka-Beschichtung z.B. auch mit zusätzlicher Deckschicht (b), c) Quel-
lung der Beschichtung, d) nicht polymerbasierte Pharmakafreisetzung, e) Reservoir, f) De-
gradation der Beschichtung, g) nanoporöse Beschichtung, h) Depot zwischen zwei Schich-
ten (Sandwich), i) enzymatische oder hydrolytische Spaltung von Bindungen und j) biode-
gradierbarer Implantat-Grundkörper; nach [201] 
Die Verarbeitung der verwendeten Pharmaka erfolgt aus der Polymerlösung im Tauch-, 
Sprüh- oder Electrospinning-Verfahren. Als preiswertes Modellpharmakon, das z.B. einen 
ersten Aufschluss bzgl. der Pharmakafreisetzungskinetik geben kann, dient ASS (Sigma 
a) b) c) d) e)
f) g) h) i) j)
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Aldrich Corp., USA). Als ein Pharmakon mit therapeutischem Effekt kommt MMC (Sigma 
Aldrich Corp., USA) zur Anwendung. Das Zytostatikum MMC wird routinemäßig im Rahmen 
der Trabekulektomie (off-label) angewendet und verbessert die Langzeitprognose durch eine 
Hemmung der Narbenbildung und Fibrose. Die Verwendung des hochpotenten Pharmakons 
ist jedoch z.T. mit schweren Nebenwirkungen wie Hypotonie oder Endophthalmitis assoziiert, 
weswegen vermehrt nach nicht-toxischen, spezifisch antifibrotischen Alternativen gesucht 
wird [35]. Als eine vielversprechende Alternative zu MMC wird im Rahmen dieser Arbeit das 
Pharmakon PTX (Cfm Oskar Tropitzsch e.K., Germany), das bereits erfolgreich zur Vermei-
dung von in-Stent-Restenosen bei Drug-Eluting-Stents zur Anwendung kommt, untersucht. 
PTX vermindert in vitro das Wachstum und die Migration humaner Tenonfibroblasten sowie 
die Kollagensynthese sowohl nach einer Kurz- als auch nach einer Langzeitexposition. Auch 
in vivo konnte bereits gezeigt werden, dass eine Langzeitexposition von PTX der Vernarbung 
nach einer Trabekulektomie entgegenwirkt [202]. CAPE (Sigma Aldrich Corp., USA) wird als 
weiteres Pharmakon mit antifibrotischen Eigenschaften untersucht. Im Bereich der Katarakt-
chirurgie hat CAPE bereits sein Potenzial z.B. zur Hemmung der durch eine Proliferation und 
Migration von Linsenepithelzellen hervorgerufenen Kapselsacktrübung gezeigt, wobei Ne-
benwirkungen nicht bekannt sind [203]. Als letztes Pharmakon wird im Rahmen dieser Arbeit 
PFD (Sigma Aldrich Corp., USA) verwendet. PFD wurde bereits erfolgreich als antifibroti-
sches Pharmakon erprobt [204]. In vitro bewirkt PFD eine Hemmung der Proliferation und 
Migration humaner Tenonfibroblasten. Im Tierexperiment verbessert PFD nach einer Trabe-
kulektomie die Wundheilung im Bereich des Filterkissens in ähnlicher Weise wie MMC, je-
doch ohne das Auftreten von Nebenwirkungen [205].  
5.2 Untersuchung der Pharmakafreisetzung in vitro 
Die Untersuchung der Pharmakafreisetzung in vitro gibt Aufschluss über die pro Zeiteinheit 
freigesetzte Pharmakamasse und erfolgt bei Raum- oder Körpertemperatur in 2 ml 0,9 % 
NaCl-Lösung bzw. in DPBS (Morphisto Evolutionsforschung und Anwendung GmbH, Deutsch-
land) als Elutionsmedium. Zu vorgegebenen Zeitpunkten ti erfolgt ein vollständiger Wechsel 
des Elutionsmediums. Das jeweils ausgetauschte Elutionsmedium wird im Verhältnis 1:1 mit 
Methanol vermischt und zur Bestimmung der freigesetzten Pharmakamasse mittels HPLC 
(engl. High Performance Liquid Chromatography) (Wissenschaftliche Gerätebau Dr. Ing. Her-
bert Knauer GmbH, Deutschland) untersucht. Aus der detektierten, für das Pharmakon spezifi-
schen, Peakfläche kann auf die freigesetzte Masse geschlossen werden. Die kumulativ freige-
setzte Pharmakamasse mj ergibt sich bei j Entnahmeintervallen durch Summation der je Inter-
vall ti bestimmten Massen mi(Δti) gemäß Formel 13. Nach Versuchsende wird der Pharmaka-
Restgehalt im Prüfkörper durch Extraktion bestimmt. 
  𝑚𝑗 = ∑ 𝑚𝑖(∆𝑡𝑖)
𝑗
𝑖=0        (13) 
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6 Morphologische und strömungsmechanische Charakte-
risierung ausgewählter kommerzieller Glaukom-
Drainage-Implantate 
Als Grundlage für eine Bewertung der im Rahmen der vorliegenden Arbeit entwickelten GDI-
Konzepte erfolgen Untersuchungen der kommerziellen Implantate Molteno® 3 (Molteno Oph-
thalmic Limited, Neuseeland), AhmedTM FP7 (New World Medical Inc., USA), EX-PRESS® 
R-200 (Optonol Ltd., Israel) sowie iStent® Trabecular Micro-Bypass Stent für das rechte 
Auge (Glaukos Corp., USA). Neben der Oberflächenrauigkeit und der Oberflächenenergie 
stehen insbesondere die strömungsmechanischen Eigenschaften im Fokus. 
Morphologische Charakterisierung ausgewählter kommerzieller GDI 
Die Oberflächen-Mikrostruktur der untersuchten GDI ist in Abb. 37 anhand von CLSM-
Aufnahmen dargestellt. Es zeigen sich erhebliche Unterschiede bzgl. der Oberflächenmor-
phologie bei dem Vergleich der Implantate untereinander sowie bei dem Vergleich des 
Schlauches und der Platte bei den Implantaten Molteno® und AhmedTM. Beim iStent® zeigt 
sich im Gegensatz zu den anderen GDI eine gerichtete furchenförmige Oberflächen-
Mikrostruktur. 
 
Abb. 37: Oberflächen-Mikrostruktur der kommerziellen GDI Molteno
®
 3 (a), Ahmed
TM
 FP7 (b), EX-
PRESS
®
 R-200 (c) und iStent
®
 Trabecular Micro-Bypass Stent (d) in CLSM-Aufnahmen 
Die Rauigkeitskennwerte, basierend auf der Auswertung von drei Messpositionen mit jeweils 
fünf Oberflächenprofilmessungen, sind in Tab. 20 zusammengefasst. Da der quadratische 
Mittelrauwert Rq sensitiver gegenüber hohen Spitzen bzw. tiefen Kerben im Profil reagiert, 
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sind die entsprechenden Messwerte im Vergleich zum arithmetischen Mittelrauwert Ra gene-
rell größer. Die Rauigkeit der Drainageplatte des GDI AhmedTM FP7 ist mit 
Rq = 1,53 ± 0,26 µm mit Abstand am größten und entspricht mit sehr guter Näherung den 
Messergebnissen von Choritz et al. (Rq = 1,50 ± 0,10 µm) [182]. Die Rauigkeit der Drainage-
schläuche des AhmedTM und des Molteno® GDI sowie des EX-PRESS® GDI und des iStent® 
sind im Vergleich hierzu ca. um den Faktor sechs kleiner, vergleichende Literaturwerte hier-
für existieren nicht. Die durchgeführten Messungen legen nahe, dass die Adhäsion humaner 
Tenonfibroblasten die in vivo auch mit der Bildung einer fibrovaskulären Filterkissenwand 
assoziiert ist, unter den subkonjunktivalen Implantaten bei Molteno® 3 und EX-PRESS® 
R-200 eine geringere Ausprägung im Vergleich zum AhmedTM FP7 aufweist. 
Tab. 20: Rauigkeitskennwerte der unterschiedlichen untersuchten kommerziellen GDI; Mittel-
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Eine potentiell vorteilhaftere Implantat-Gewebe-Interaktion für das Molteno® 3 GDI ergibt sich 
neben der geringeren Oberflächenrauigkeit auch aus dessen geringerer Oberflächenenergie 
im Vergleich zum AhmedTM FP7 GDI (Tab. 21). Die im Bereich der Drainageplatten ermittel-
ten Oberflächenenergien sind gut mit den Ergebnissen von Priya et al. für das BAERVELDT® 
GDI und das Aurolab Aqueous Drainage Implantat von 13,20 mN m-1 bzw. 15,80 mN m-1 
vergleichbar [180]. Mit 19,00 mN m-1 weist das AhmedTM FP7 GDI mit Abstand die größte 
Oberflächenenergie auf. Auf den stark gekrümmten und sehr kleinen Oberflächen der Implan-
tate EX-PRESS® und iStent® sind keine Kontaktwinkelmessungen und somit auch keine Be-
rechnung der Oberflächenenergie möglich. 
Tab. 21: Kontaktwinkel-Messwerte mit den Medien Wasser und Methanol (n = 3 Messungen je Im-
plantat und Medium) sowie die daraus abgeleitete Oberflächenenergie der kommerziellen 
GDI Molteno
®
 3 und Ahmed
TM
 FP7 
 Kontaktwinkel [°]  Oberflächenenergie [mN m
-1
] 
 Wasser Methanol  Polar Dispersiv Gesamt 
Molteno
®
 3 99,33 ± 1,46 49,10 ± 5,72  3,42 12,23 15,65 
Ahmed
TM
 FP7 103,70 ± 3,05 45,17 ± 3,86  0,77 18,23 19,00 
Aktuelle klinische Studien z.B. von Välimäki et al. [95] oder Christakis et al. [26, 34] belegen 
höhere langfristige Erfolgsraten für das Molteno® 3 im Vergleich zum AhmedTM FP7 GDI. In 
wieweit dies auf die unterschiedliche Oberflächenmorphologie zurückzuführen ist, sollte in 
zukünftigen Studien thematisiert werden.    
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Strömungsmechanische Charakterisierung ausgewählter kommerzieller GDI 
Der Untersuchung der strömungsmechanischen Eigenschaften von GDI kommt im Rahmen 
der vorliegenden Arbeit eine Schlüsselrolle zu. Repräsentative Druckdifferenz-Volumen-
strom-Diagramme der vier untersuchten kommerziellen Implantate sowie die daraus abgelei-
teten Strömungswiderstände bei steigender Druckdifferenz sind in Abb. 38 dargestellt. Die 
Druckdifferenz-Volumenstrom-Kennlinien können durch lineare Funktionen für das Molteno® 
3 GDI, bei dem eine reine Rohrströmung vorliegt, bzw. durch quadratische Funktionen für die 
GDI EX-PRESS® R-200 und iStent®, bei denen blendenartige Einbauten bzw. im Vergleich 
zum Durchmesser kurze Rohre vorliegen, beschrieben werden. Die Untersuchungen zeigen 
eine mehr oder weniger stark ausgeprägte Hysterese. Mit Ausnahme des AhmedTM FP7 wei-
sen alle GDI einen relativ konstanten, d.h. von der Druckdifferenz unabhängigen, Strö-
mungswiderstand von 0,012 ± 0,002 mmHg/µl min-1 (Molteno® 3), 0,029 ± 0,007 mmHg/µl min-1 
(iStent®) und 0,113 ± 0,024 mmHg/µl min-1 (EX-PRESS® R-200) auf. Bedingt durch das Öff-
nen des Ventils fällt der Strömungswiderstand des AhmedTM FP7 GDI bei einer Druckdiffe-
renz von 10,6 mmHg schlagartig von 46,9 ± 88,8 mmHg/µl min-1 um zwei Größenordnungen 
auf 0,541 ± 0,155 mmHg/µl min-1 ab. Bei einer Verminderung der Druckdifferenz nimmt der 
Volumenstrom durch das AhmedTM FP7 GDI entsprechend einer quadratischen Funktion ab 
und das Ventil schließt sich bei 5,6 mmHg.  
 
Abb. 38: Ergebnisse experimenteller strömungsmechanischer Untersuchungen für die verschiedenen 
kommerziellen GDI: a) repräsentative Druckdifferenz-Volumenstrom-Kennlinien jeweils bei 
steigender/sinkender Druckdifferenz (ausgefüllte/leere Markierung, durchgezoge-
ne/gestrichelte Linie) und b) daraus abgeleiteter Strömungswiderstand (bei steigender 
Druckdifferenz) – Ventil des Ahmed
TM
 FP7 öffnet bei Druckdifferenz von 10,6 mmHg 
Eine Fotodokumentation der strömungsmechanischen Charakterisierung des AhmedTM FP7 
GDI ermöglicht komplementär zu der entsprechenden Druckdifferenz-Volumenstrom-
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bei einer Druckdifferenz von 19 mmHg. Wiederholte Messungen an einem Implantat verdeut-
lichen eine Schwankung des Ventil-Öffnungsdruckes.  
Die durchgeführten experimentellen Untersuchungen stimmen gut mit entsprechenden in der 
Literatur beschriebenen Ergebnissen überein. In vitro Untersuchungen der Ventile des Kru-
pinTM bzw. AhmedTM GDI zeigen einen Ventil-Öffnungsdruck von 7,2 mmHg bzw. 9,2 mmHg 
mit dem Ausstrombereich, entgegen der in vivo Situation, in Luft [79]. Unter Bedingungen 
ähnlich der in vivo Situation, d.h. mit dem Ein- und Ausstrombereich des GDI in Flüssigkeit, 
zeigt sich ausschließlich für das AhmedTM GDI eine nichtlineare Druckdifferenz-
Volumenstrom-Charakteristik mit einem Ventil-Öffnungsdruck im Bereich von 12 bis 
15 mmHg [81, 206]. Durch das Ventil variiert der Strömungswiderstand des AhmedTM GDI 
über einen weiten Bereich von zwei Größenordnungen, d.h. bei kleinen Flussraten von 
0 bis 2 µl min-1 wird einer Hypotonie durch einen großen Strömungswiderstand von 
2,86 mmHg/µl min-1 entgegengewirkt und bei sehr großen Flussraten von bis zu 50 µl min-1 
sinkt der Strömungswiderstand auf 0,05 mmHg/µl min-1 [81]. 
 
Abb. 39: Fotodokumentation einer Untersuchung des Ahmed
TM
 FP7: Silikonmembranen des Ventils 
werden bei steigender Druckdifferenz zunehmend voneinander separiert – Ventil öffnet bei 
Druckdifferenz von 19 mmHg 
Die hohe Variabilität der im Rahmen der vorliegenden Arbeit in vitro bestimmten Ventilcha-
rakteristik des AhmedTM FP7 GDI wird auch in der Literatur beschrieben. So weisen z.B. 
sechs untersuchte AhmedTM FP7 GDI einen Ventil-Schließdruck im Bereich von 1,4 mmHg 
bis 13,5 mmHg mit einem Mittelwert bzw. einer Standardabweichung von 7,1 ± 5,0 mmHg 
auf [207]. Eisenberg et al. berichten von einem Ventil-Schließdruck des AhmedTM GDI von 
6,1 mmHg [206].  
Die anderen GDI, einschließlich des KrupinTM Implantates, zeigen in vitro eine proportionale 
Druckdifferenz-Volumenstrom-Kennlinie, fungieren also als konstante Strömungswiderstände 
(Tab. 22) [78, 79, 81]. Auch die Mikro-Drainageimplantate der zweiten Generation fungieren 
als näherungsweise konstante Strömungswiderstände, da keine Ventilmechanismen vorhan-
den sind (Tab. 22). Strömungsmechanische in vitro Untersuchungen bestätigen dies für das 
EX-PRESS® GDI [111]. Der für das SOLX® GDI angegebene Strömungswiderstand ist eben-
falls konstant, wie auch der in strömungsmechanischen numerischen Untersuchungen be-
6 Morphologische und strömungsmechanische Charakterisierung 
ausgewählter kommerzieller Glaukom-Drainage-Implantate 
70 
stimmte Strömungswiderstand des iStent® [208, 209]. Entsprechende experimentelle oder 
numerische Untersuchungen zum CyPass® Micro-Stent existieren in der Literatur nicht. Auf 
Grundlage des Hagen-Poiseuilleschen Gesetzes und unter Vernachlässigung der Bohrungen 
in der Implantat-Wand ist der Strömungswiderstand jedoch leicht abschätzbar. 
Tab. 22: Strömungsmechanische Eigenschaften verschiedener kommerzieller GDI in vitro; [79, 81, 







druck in Luft  
[mmHg] 
Ventil-Öffnungs- 




  0,05 
1)
 kein Ventil kein Ventil 
Krupin
TM
  0,08 - 0,25 7,2 nicht messbar 
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®
  0,05 kein Ventil kein Ventil 
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  0,05 - 2,86 9,2 12 - 15 
EX-PRESS
®
 R-50 0,044 - 0,049 kein Ventil kein Ventil 
 P-50 0,051 - 0,061 kein Ventil kein Ventil 
 P-200 0,007 - 0,011 kein Ventil kein Ventil 
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®





0,006 kein Ventil kein Ventil 
 Inject-Modell 0,056 kein Ventil kein Ventil 
CyPass
®
  0,002 
2)
 kein Ventil kein Ventil 
1)




  Entsprechend des Hagen-Poiseuilleschen Gesetzes mit Fluid Wasser bei 22°C 
Unter Berücksichtigung der durchgeführten strömungsmechanischen Untersuchungen bzw. 
den in der Literatur beschriebenen strömungsmechanischen Eigenschaften kommerzieller 
GDI in vitro (Tab. 22) sowie der entsprechenden physiologischen Druckdifferenzen zwischen 
der Vorderkammer des Auges und verschiedenen Ausstromgebieten (Tab. 1) ist zu erken-
nen, dass lediglich die GDI AhmedTM sowie SOLX® eine Drainage in physiologischer Grö-
ßenordnung ermöglichen können. Alle anderen GDI weisen einen um bis zu drei Größenord-
nungen zu geringen Strömungswiderstand auf, was in einer großen Gefahr für eine okuläre 
Hypotonie resultiert. Für das Ahmed GDI bestätigen klinische Studie dies insofern, dass im 
Vergleich zu anderen GDI im Schlauch-Platte-Design mit durchschnittlich 11 % die geringste 
Inzidenz einer Hypotonie vorliegt [26, 27, 29, 31, 32, 86, 87, 100, 102–106]. Im Vergleich zu 
den Schlauch-Platte-GDI ohne Ventilmechanismus ist dieser Wert nur geringfügig kleiner. 
Für das KrupinTM GDI, welches ebenfalls einen Ventilmechanismus aufweist, wird in der Lite-
ratur von einer Inzidenz der Hypotonie von durchschnittlich 40 % berichtet [29, 82, 96, 97]. 
Bruchfield et al. beschreiben weiterhin eine hohe Anfälligkeit des im Ausstrombereich des 
KrupinTM GDI lokalisierten Ventils gegenüber einem primären Versagen der Drainage sowie 
einer Blockierung des Ventils durch Narbengewebe [210].  
Die unbefriedigenden Drainageeigenschaften aktueller kommerzieller GDI offenbaren einen 
großen Entwicklungsbedarf für innovative Ventilmechanismen oder steuerbare Strömungs-
widerstände.  
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7 Entwicklung von Prototypen und Parameterstudien am 
Beispiel unterschiedlicher Glaukomstent-Baureihen 
7.1 Biostabiler NiTi-Glaukomstent – Minimierung der Implantat-
Steifigkeit und Designstudien für ein mikromechanisches Ventil 
In Anlehnung an vaskuläre Stents wird NiTi als Konstruktionswerkstoff für einen biostabilen 
Glaukomstent zur Kammerwasserdrainage aus der Vorderkammer des Auges in den Supra-
choroidalraum erprobt. Als Halbzeug für die Herstellung von NiTi-Glaukomstents dient 
Rohrmaterial mit einem Innendurchmesser di = 305 µm und einem Außendurchmesser 
da = 457 µm. Unter Berücksichtigung der gekrümmten Lage der Glaukomstents im Auge ist 
zur Gewährleistung der Strukturkompatibilität eine Minimierung der Biegesteifigkeit erforder-
lich. Daneben erfolgen Design- und Parameterstudien zur Dimensionierung des im Ein-
strombereich lokalisierten mikromechanischen Ventils (Abb. 40). 
 
Abb. 40: Konzept eines NiTi-Glaukomstents zur Kammerwasserdrainage aus der Vorderkammer des 
Auges in den Suprachoroidalraum: Lage im Auge (a) und Detail NiTi-Glaukomstent (b) 
7.1.1 Minimierung der Biegesteifigkeit von NiTi-Glaukomstents 
Das verwendete NiTi-Rohr besitzt im unbearbeiteten Zustand eine Biegesteifigkeit von 
EI = 83,36 ± 6,53 Nmm² (n = 3). Die Biegesteifigkeit von kommerziellem Silikon-Schlauch-
material, wie es bei gängigen kommerziellen GDI Verwendung findet (z.B. Silastic Rx-50, 
Medical Grade Tubing, Dow Corning Corporation, USA), beträgt EI = 0,02 ± 0,01 Nmm² 
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(n = 3) und ist damit um drei Größenordnungen kleiner im Vergleich zum unbearbeiteten 
NiTi-Rohr. Als Ansatz zur Minimierung von dessen Biegesteifigkeit wird ein spiralförmiges 
Schlitzdesign erprobt. Zur Abschätzung des Einflusses unterschiedlicher Schlitzdesigns auf 
die Biegesteifigkeit erfolgen Untersuchungen an dreidimensionalen FE-Modellen. Die Länge 
der Spiralstruktur beträgt lS = 8 mm bei Steigungen von PS = 60°, 70° und 80° sowie der La-
ser-Schnittbreite bL = 30 µm. Das Präprozessing erfolgt mit der Software PATRAN 2007 
(MSC Software Corp., USA). Die Software ABAQUS 6.7 (Simulia, Dessault Systèmes, USA) 
dient zum Prozessing und Postprozessing. Die Vernetzung erfolgt mit dreidimensionalen 8-
Knoten-Kontinuumselementen (ABAQUS Elementbibliothek C3D8) mit einer globalen Ele-
mentkantenlänge von 0,025 mm und vier Elementen entlang der Rohr-Wandstärke. Als 
Randbedingungen werden eine einseitige feste Einspannung (RB 1) sowie eine uniaxiale 
Auslenkung von δ = 0,05 mm am freien Ende des Glaukomstents (RB 2) realisiert (Abb. 
41 a). Es wird ein linear elastisches Materialgesetz für NiTi (E = 80.000 N mm-², ν = 0,45) 
definiert. Die deformierten Glaukomstents mit der entsprechenden von Mises Vergleichs-
spannung sind in Abb. 41 b dargestellt.  
 
Abb. 41: Vernetztes FE-Modell eines NiTi-Glaukomstents mit einseitiger fester Einspannung (RB 1) 
und uniaxialer Auslenkung δ am freien Ende (RB 2) (a); von Mises Vergleichsspannung in 
N mm
-
² in verformter Konfiguration (30x skaliert) in Abhängigkeit von der Steigung PS, jeweils 
volle Ansicht (links) und geschnittene Ansicht (rechts) (b); nach [199] 
Die in der FEA ermittelte Biegesteifigkeit ergibt sich entsprechend Formel 12 aus der Reakti-
onskraft F bei der maximalen Auslenkung δ. Mit zunehmendem Steigungswinkel der Spiral-
struktur kommt es zu einer Verminderung der maximalen von Mises Vergleichsspannung 
sowie der Biegesteifigkeit. Zusätzlich zur FEA erfolgt die Messung der Biegesteifigkeit in vitro 
an entsprechenden NiTi-Glaukomstent-Prototypen. Die Prototypen mit einer Länge von 
10 mm werden durch das LZH mittels fs-Laserablation gefertigt (Abb. 42 a). Die im Rahmen 
der FEA sowie im Rahmen der experimentellen Untersuchungen ermittelten Biegesteifigkei-
ten sind in Tab. 23 zusammengefasst. Die Ergebnisse der FEA stimmen sehr gut mit den 
entsprechenden experimentellen Ergebnissen überein. Da die Biegesteifigkeit der NiTi-
Glaukomstents mit einer Spiralsteigung von PS = 80° am kleinsten ist und bereits sehr nah an 
der Biegesteifigkeit des Silastic Rx-50 Silikonschlauches liegt, wird dieses Design präferiert. 
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Tab. 23: Vergleich der mittels FEA und der experimentell (n = 3) bestimmten Biegesteifigkeit von 
NiTi-Glaukomstents in Abhängigkeit vom Steigungswinkel der Spiralstruktur; jeweils Mittel-
wert ± Standardabweichung 
Steigung 
PS [°] 

















Über die spiralförmige Mikrostrukturierung zur Minimierung der Biegesteifigkeit und eine Mik-
rostrukturierung zur Vergrößerung des Ausstromquerschnittes durch zusätzliche laserge-
schnittene radiale Öffnungen hinaus ist eine Anpassung der Krümmung des NiTi-
Glaukomstents an die Krümmung des Auges möglich. Hierzu erfolgt eine Wärmebehandlung 
des NiTi-Glaukomstents im gekrümmten Zustand bei einer Temperatur von 500°C über ei-
nen Zeitraum von 10 min (Abb. 42 b). 
 
Abb. 42: Mittels fs-Laserablation gefertigte NiTi-Glaukomstents mit einer Spiralsteigung von 60°, 70° 
und 80° (a) und vorgekrümmter NiTi-Glaukomstent mit einer Spiralsteigung von 80°, einem 
Krümmungsradius von 6 mm zur anatomischen Anpassung sowie lasergeschnittenen radia-
len Ausstromöffnungen (b) 
7.1.2 Dimensionierung eines mikromechanischen Ventils für NiTi-Glaukomstents 
Bei einer physiologischen Druckdifferenz von Δp = 3,7 mmHg [48] zwischen der Vorder-
kammer des Auges und dem Suprachoroidalraum, einer Glaukomstent-Länge von l = 10 mm 
ist bei Raumtemperatur (η = 0,917 mPas) entsprechend des Hagen-Poiseuilleschen Ge-
setzes für eine stationäre, laminare Strömung eines homogenen Newtonschen Fluids durch 
ein Rohr mit Kreisquerschnitt mit einem Volumenstrom von 686 µl min-1 zu rechnen. Dieser 
Volumenstrom ist im Vergleich zu der Kammerwasserproduktion im Auge von 
QAH ≈ 2 µl min
-1 deutlich größer, weshalb ohne einen zusätzlichen Strömungswiderstand bzw. 
ohne einen Ventilmechanismus am NiTi-Glaukomstent in vivo mit einer okulären Hypotonie 
zu rechnen ist. 
Zur Inhibition der okulären Hypotonie wird die Machbarkeit eines Ventils erprobt. Insbeson-
dere der große Elastizitätsmodul von NiTi stellt eine Herausforderung beim Design eines 
biegeweichen Ventils mit einem niedrigen Öffnungsdruck von poffen = 3,7 mmHg dar. Als An-
satz zur Minimierung der Ventilsteifigkeit werden zwei grundlegend verschiedene Designs 
untersucht (Abb. 43). Beide Designs beruhen auf dem Prinzip einer Biege- bzw. Torsionsfe-
der als flexibles Biegegelenk und der eigentlichen Ventilklappe. Das axiale Einstromlumen ist 
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bei beiden Designs durch Polymermaterial, wahlweise in Form einer Lochblende, komplett 
bzw. derart verschlossen, dass unter physiologischen Bedingungen ein minimaler Volumen-
strom möglich ist. Beim ersten Design erfolgt die Anpassung der Ventilsteifigkeit durch ein im 
Vergleich zur restlichen Ventilklappe schmaler (bB) und z.T. dünner (tB) dimensioniertes Bie-
gegelenk bzw. eine dünner dimensionierte Ventilklappe (tV) (Abb. 44 a). Beim zweiten De-
sign erfolgt eine Anpassung der Ventilsteifigkeit durch eine Verlängerung des Biegegelenkes 
durch Variation der Anzahl von Windungen (nW) (Abb. 44 b). 
 
Abb. 43: Designentwürfe zur Minimierung der Steifigkeit eines NiTi-Ventils: Verringerung des Quer-
schnittes des Biegegelenkes (a) und Verlängerung des Biegegelenkes (b) 
Insgesamt 20 verschiedene Designs werden im Rahmen einer FEA-Parameterstudie hin-
sichtlich des Last-Verformungs-Verhaltens untersucht. Die geometrische Modellierung erfolgt 
mit Hilfe der CAD-Software Pro/ENGINEER Wildfire 5.0 (Parametric Technology Corporati-
on, USA). Es werden 1,5 mm des Glaukomstent-Einstrombereiches modelliert. Die Gesamt-
länge der Ventilstruktur beträgt ausgehend vom axialen Glaukomstent-Ende bei allen Model-
len 1,2 mm, so dass die Länge der Ventilklappe (lV) von der Länge des Biegegelenkes (lB) 
bzw. der Anzahl der Windungen des Biegegelenkes (nW) abhängt. Alle Modelle weisen eine 
Breite des Biegegelenkes von bB = 30 µm sowie eine Laserschnittbreite von bL = 30 µm auf. 
Die Wandstärke beträgt t = 76 µm. Konstruktionsbedingt, d.h. aufgrund der radialen Laser-
bearbeitung, ist die Breite der Ventilklappe bei allen Modellen, bei denen die Dicke der Ven-
tilklappe der Wandstärke des Glaukomstents entspricht (tv = t = 76 µm), auf bv = 100 µm 
limitiert. Bei einer größeren Breite käme die Ventilklappe während der Durchbiegung mit der 
Glaukomstent-Wand in Kontakt und es wäre keine weitere Öffnung mehr möglich. Bei einer 
verringerten Wandstärke im Bereich der gesamten Ventilklappe (Modelle E) ist eine Verbrei-
terung der Ventilklappe auf bis zu bv = 300 µm möglich, ohne dass es zu einem Kontakt 
kommt. Tab. 24 gibt einen Überblick über die variierten Geometrieparameter. 
Das Präprozessing erfolgt mit der Software PATRAN 2007 (MSC Software Corp., USA) und 
die Software ABAQUS 6.7 (Simulia, Dessault Systèmes, USA) dient zum Prozessing und 
Postprozessing. Die Vernetzung erfolgt mit dreidimensionalen 8-Knoten-Kontinuumselemen-
ten (ABAQUS Elementbibliothek C3D8) mit einer globalen Elementkantenlänge von 0,01 mm 
bzw. 0,005 mm in hochbeanspruchten Bereichen. Entlang der Rohr-Wandstärke werden vier 
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(Modelle A1 - E4) bzw. acht (Modelle F1 - F4) Elemente modelliert. Als Randbedingungen 
dienen eine einseitige feste Einspannung (RB 1) sowie eine im Laufe des Berechnungs-
schrittes inkrementell auf die äußere Glaukomstent-Oberfläche aufgebrachte Drucklast p 
(RB 3). Da bei den Modellen A1 - E4 nur ein Viertel des Glaukomstent-Umfanges modelliert 
wird, ist hier zusätzlich eine Randbedingung (RB 2) zur Behinderung der tangentialen Kno-
tenverschiebungen (uφ) in beiden Symmetrieschnitten erforderlich (Abb. 45 a). 
 
Abb. 44: Geometrie der im Rahmen einer FEA-Parameterstudie untersuchten NiTi-Ventile mit verrin-
gertem Querschnitt des Biegegelenkes (a) bzw. verlängertem Biegegelenk (b) 
Tab. 24: Geometrieparameter der im Rahmen einer FEA-Parameterstudie untersuchten NiTi-Ventile 
mit verringertem Querschnitt des Biegegelenkes (Modelle A1 - E4) bzw. verlängertem Bie-
gegelenk (Modelle F1 - F4) 
Modell A1 A2 A3  B1 B2 B3  C1 C2 C3  D1 D2 D3  E1 E2 E3 E4 
tB / t 1/1 1/1 1/1  3/4 3/4 3/4  1/2 1/2 1/2  1/4 1/4 1/4  1/4 1/4 1/4 1/4 
tV / t 1/1 1/1 1/1  1/1 1/1 1/1  1/1 1/1 1/1  1/1 1/1 1/1  1/4 1/4 1/4 1/4 
bV [µm] 100 100 100  100 100 100  100 100 100  100 100 100  150 200 250 300 
lB [µm] 20 25 30  20 25 30  20 25 30  20 25 30  30 30 30 30 
 
Modell F1 F2 F3 F1 
bV [µm] 100 100 100 100 
nW [µm] 2 4 6 8 
Die FEA erfolgt unter Berücksichtigung geometrischer Nichtlinearität. Es wird ein linear elas-
tisches Materialgesetz für NiTi (E = 80.000 N mm-², ν = 0,45) definiert. Die deformierten Ven-
tile mit der entsprechenden von Mises Vergleichsspannung sind in Abb. 45 b dargestellt. 
Last-Verschiebungs-Diagramme dienen jeweils als Grundlage zur Ermittlung der Ventil-
Öffnungsdrücke poffen. Hierzu wird die radiale Knotenverschiebung eines Knotens an der Au-
ßenseite der Ventil-Spitze über dem Druck aufgetragen – der Öffnungsdruck ist erreicht, 
wenn dieser Knoten auf dem Glaukomstent-Innendurchmesser liegt. Die im Rahmen der 
FEA ermittelten Ventil-Öffnungsdrücke sind in Tab. 25 zusammengefasst. Alle Ventil-Modelle 
zeigen eine lineare Last-Verschiebungs-Charakteristik. Die Durchbiegung der Ventilklappe 
erfolgt stets in radialer Richtung. Die tangentiale Verschiebung der Ventilklappen ist vernach-
lässigbar klein. Ein Kontakt zwischen Ventilklappe und Glaukomstent-Wand tritt nicht auf. 
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Abb. 45: Vernetztes FE-Modell eines NiTi-Ventils mit einer einseitigen festen Einspannung (RB 1), 
einer Symmetrierandbedingung (RB 2) und einer Drucklast (RB 3) (a); von Mises Ver-
gleichsspannung in N mm
-
² für ausgewählte Ventil-Modelle jeweils in weit geöffneter Ventil-
Konfiguration (b); nach [199] 
Tab. 25: Im Rahmen der FEA-Parameterstudie ermittelte Öffnungsdrücke (in mmHg) der unter-
schiedlichen Ventil-Modelle 
Modell A B C D E F 
1 2050 1140 390 52 8,2 64 
2 1940 1030 340 44 6,4 33 
3 1870 960 310 40 5,4 24 
4 - - - - 4,6 22 
 
Bei den Ventil-Modellen mit verringertem Querschnitt des Biegegelenkes (Modelle A - E) 
verringert sich der Öffnungsdruck mit steigender Länge des Biegegelenkes lB und kleiner 
werdenden Dicke des Biegegelenkes tB. Eine weitere Reduktion des Öffnungsdruckes wird 
durch eine Verringerung des Querschnittes im Bereich der gesamten Ventilklappe erreicht 
(Modelle E), wobei die dadurch verringerte Ventil-Steifigkeit einen vernachlässigbaren Ein-
fluss auf den Öffnungsdruck besitzt. Der Öffnungsdruck wird vielmehr verringert, da aufgrund 
der verringerten Wandstärke der Ventilklappe eine kleinere Durchbiegung bis zum Erreichen 
des Öffnungsdruckes erforderlich ist. Bei den Ventil-Modellen mit erhöhter Länge des Biege-
gelenkes (Modelle F) verringert sich der Öffnungsdruck mit steigender Anzahl der Windun-
gen. Beide Designvarianten, Verringerung des Querschnittes bzw. Erhöhung der Länge des 
Biegegelenkes, sind theoretisch zur Herstellung eines biegeweichen Ventils mit einem Öff-
nungsdruck von poffen = 3,7 mmHg geeignet. Als Kandidaten mit dem niedrigsten Öffnungs-
druck stechen bei den beiden Designvarianten die Modelle E4 bzw. F4 heraus. Der Öff-
nungsdruck des Modells F4 liegt mit 22 mmHg eine Größenordnung oberhalb des Ziel-
Öffnungsdruckes, kann jedoch durch eine Verringerung der Wandstärke der Ventilklappe auf 
¼ der Ausgangswandstärke auf poffen = 5,4 mmHg reduziert werden. Als Parameter zur exak-
ten Einstellung des Öffnungsdruckes stehen nun die Länge des Biegegelenkes (lB) bei dem 
Modell E4 bzw. die Breite der Ventilklappe (bV) bei dem Modell F4 zur Verfügung. 
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Zur Validierung der FEA erfolgt die Messung der Federsteifigkeit des Ventils von NiTi- Glau-
komstent-Prototypen (lV = 1 mm, bV = 0,2 mm, lB = 0,2 mm, bB = 0,03 mm) in vitro. Die NiTi- 
Glaukomstent-Prototypen werden durch das LZH mittels fs-Laserablation gefertigt (Abb. 46). 
Es besteht eine sehr gute Übereinstimmung zwischen der experimentell bzw. der mit Hilfe 
der FEA ermittelten Federsteifigkeit der Ventilklappen von 0,16 ± 0,08 N mm-1 (n = 3) bzw. 
0,17 N mm-1 [199]. 
Die Fertigung von NiTi-Ventilen mit variabler Geometrie mittels fs-Laserablation erfolgt durch 
das LZH und ist problemlos möglich (Abb. 46). Die technologische Umsetzung von Ventil-
Modelle mit verringertem Querschnitt des Biegegelenkes (Modelle B, C und D) ist hingegen 
problematisch. Bearbeitungsversuche am LZH haben gezeigt, dass prinzipiell ein Materialab-
trag möglich ist, dieser aber lange Prozesszeiten erfordert und zu einer sehr rauen Oberflä-
che führt, was bedingt durch Kerbwirkung zu einem Versagen des Biegegelenkes unter Be-
lastung führen kann. Auch die technologische Umsetzung der Ventile mit verlängertem Bie-
gegelenk (Modelle F) erscheint aufgrund der langen Prozesszeiten nicht sinnvoll. Das Kon-
zept eines NiTi-basierten Glaukomstents wird daher zugunsten von biostabilem bzw. biode-
gradierbarem Polymermaterial zurückgestellt. Die durchgeführten Arbeiten zur Realisierung 
einer LDD-Beschichtung für NiTi-Mikrostents sowie die am LZH durchgeführten Arbeiten zur 
Realisierung von Blenden bzw. Verschlüssen des proximalen Einstromlumens mittels Zwei-
photonenpolymerisation (2PP) werden daher im Rahmen der vorliegenden Arbeit nicht the-
matisiert. 
 
Abb. 46: Beispiele gefertigter NiTi-Glaukomstents mit 300 µm und 1000 µm langem Ventil 
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7.2 Biostabiler Polymer-Glaukomstent – Entwicklung eines mikro-
mechanischen Ventils und einer Biofunktionalisierung 
Der im Rahmen der vorliegenden Arbeit technisch zu realisierende Mikrostent zur Glau-
komtherapie aus biostabilem Polymermaterial ist ebenso wie der zuvor beschriebene NiTi-
Glaukomstent zur Kammerwasserdrainage aus der Vorderkammer des Auges in den in den 
Suprachoroidalraum vorgesehen. Das zugrundeliegende Konzept wurde bereits von Guthoff 
et al. [211] beschrieben und umfasst ein mikromechanisches Ventil im Einstrombereich des 
Glaukomstents zur Inhibition der okulären Hypotonie sowie eine pharmakonhaltige Beschich-
tung im Ausstrombereich des Glaukomstents zur Inhibition der Fibrose (Abb. 47).  
 
Abb. 47: Konzept eines Glaukomstents zur Kammerwasserdrainage aus der Vorderkammer des 
Auges in den Suprachoroidalraum; Mikromechanisches Ventil (*) zur Inhibition der okulären 
Hypotonie und pharmakonhaltige Beschichtung zur Inhibition der Fibrose (**); nach [184] 
Im Folgenden werden die Entwicklung des Ventils mittels numerischer und experimenteller 
Methoden der Struktur- und Fluidmechanik sowie die Entwicklung einer pharmakonhaltigen 
Beschichtung für den Glaukomstent beschrieben.  
7.2.1 Numerische und experimentelle Parameterstudien zur Dimensionierung eines 
mikromechanischen Ventils für biostabile Polymer-Glaukomstents 
Als Grundlage für die Entwicklung eines biostabilen Polymer- Glaukomstents mit einem mik-
romechanischen Ventil dienen die Materialien PUR und SIL. Beide Materialien werden auf-
grund der guten Biokompatibilität im Bereich ophthalmologischer und anderer Implantate 
verwendet. Aufgrund des niedrigen Elastizitätsmoduls besteht eine gute Strukturkompatibili-
tät zum empfindlichen okulären Gewebe. Im Gegensatz zum kommerziell erhältlichen SIL-
Schlauch erfolgt die Herstellung entsprechender PUR-Halbzeuge im Tauchverfahren. Dies 
bietet den Vorteil, dass die Halbzeug-Wandstärke und damit eine entscheidende geometri-
sche Dimension des Ventils in dem vorliegenden Biege-Lastfall z.B. durch die Anzahl der 
Tauchwiederholungen eingestellt werden kann. Als Grundlage für die Fertigung von Glau-
komstent-Prototypen mit verschieden Ventilen wird die Fertigung von PUR-Halbzeugen mit 
einer Wandstärke von t = 60 µm, 110 µm und 160 µm angestrebt. Die Ergebnisse der Quali-
tätskontrolle der hergestellten PUR-Halbzeuge sowie des kommerziell erhältlichen SIL-
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Schlauches sind in Tab. 26 zusammengefasst. Die angestrebten Wandstärken werden re-
produzierbar mit guter Näherung erreicht. Die im Tauchverfahren hergestellten PUR-
Halbzeuge weisen eine im Vergleich zum kommerziell erhältlichen SIL-Schlauch große 
Schwankung der Wandstärke entlang der Halbzeug-Längsachse auf. Mikroskopische Unter-
suchungen der PUR- und SIL-Polymerhalbzeuge zeigen eine ebene Oberfläche sowie eine 
gleichmäßige Verteilung der Wandstärke im Halbzeug-Querschnitt (Abb. 48).  





entlang Längsachse ΔtLA [%] 
PUR 10 61,8 ± 2,4 41,9 ± 10,1 
10 111,7 ± 3,4 29,8 ± 12,8 
10 163,0 ± 6,3 25,1 ± 7,9 
SIL 3 161,3 ± 0,3 1,2 ± 0,3 
 
 
Abb. 48: Oberfläche und Querschnitt sowie Detail der Oberfläche von PUR- (a, b, c) und SIL-
Halbzeugen (d, e, f); Licht- (a, d) und Rasterelektronenmikroskopie (b, c, e, f); nach [184] 
Der angestrebte Ventil-Öffnungsdruck poffen im Bereich von 0,8 mmHg ≤ poffen ≤ 3,7 mmHg 
resultiert aus der physiologischen Druckdifferenz zwischen dem Ein- und Ausstrombereich, 
die sich im Falle eines steigenden IOD erhöht [48]. Die Anatomie des Auges liefert die we-
sentlichen Randbedingungen zur geometrischen Gestaltung des Glaukomstents bzw. des 
Ventils. Es wird eine Glaukomstent-Länge von 10 mm angestrebt, wobei die freie Länge des 
Glaukomstents in der Vorderkammer des Auges 1,5 mm nicht überschreiten sollte. Bei ei-
nem Glaukomstent-Innendurchmesser von di = 0,3 mm sollte die Wandstärke t = 0,17 mm 
nicht überschreiten, so dass eine Öffnung des Ventils noch möglich ist. Die Dimensionierung 
der mikromechanischen Ventile erfolgt mit Hilfe der Software ABAQUS 6.10 (Dessault Sys-
tèmes, USA). Die Modellgeometrie der untersuchten Ventile ist in Abb. 49 dargestellt. Insge-
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samt 16 PUR- und SIL-Ventil-Modelle mit einer variablen Ventil-Länge im Bereich von 
700 ≤ lV ≤ 1400 µm, einer variablen Wandstärke im Bereich von 60 ≤ t ≤ 170 µm, einem kon-
stanten Innendurchmesser di = 300 µm, einer konstanten Ventil-Breite bV = 200 µm, einer kon-
stanten Laser-Schnittbreite bL = 30 µm, einem konstanten Abstand des Ventils vom proximalen 
Modell-Ende von 500 µm und einer Modell-Gesamtlänge von 2500 µm werden untersucht.  
 









































Abb. 49: Geometrie und Geometrieparameter der im Rahmen einer FEA-Parameterstudie 
untersuchten PUR- und SIL-Ventile; Maße in Abb. in Millimeter; nach [184] 
Die Vernetzung erfolgt mit dreidimensionalen 8-Knoten-Kontinuumselementen (ABAQUS 
Elementbibliothek C3D8R) mit einer globalen Elementkantenlänge von 0,02 mm bzw. acht 
Elementen entlang der Rohr-Wandstärke. Als Randbedingungen dienen eine einseitige feste 
Einspannung sowie eine im Laufe des Berechnungsschrittes inkrementell auf die äußere Mo-
dell-Oberfläche aufgebrachte Drucklast p (Abb. 50 a). Die FEA erfolgt unter der Berücksichti-
gung geometrischer Nichtlinearität. Es wird ein hyperelastisches Materialgesetz für PUR und 
SIL basierend auf uniaxialen Zugversuchen bei Raumtemperatur (vgl. Kapitel 3.2.1) definiert. 
Zur Erhöhung der Stabilität der FEA erfolgt eine Glättung der diskreten Spannungs-
Dehnungs-Verläufe mit einem smoothing factor von zwei. Basierend auf einer ABAQUS Ma-
terial-Evaluierung erfolgt die Approximation der diskreten Spannungs-Dehnungs-Verläufe für 
die Materialien PUR bzw. SIL mit Hilfe einer Polynomfunktion zweiter Ordnung bzw. mittels 
des Algorithmus nach Marlow.  
 
Abb. 50: Vernetztes FE-Modell eines Ventils mit einseitiger fester Einspannung und Drucklast (a); 
von Mises Vergleichsspannung in N mm
-
² beispielhaft für das PUR-Ventil-Modell mit Wand-
stärke t = 160 µm und Ventil-Länge lV = 1300 µm bei Öffnungsdruck (b); nach [184] 
Im Postprozessing erfolgt eine Auswertung der Last-Verschiebungs-Kurven der verschiede-
nen Ventil-Modelle. Hierzu wird die Radialverschiebung uρ eines Knotens am freien Ende 
des Ventils über dem aufgebrachten Druck p aufgetragen. Der Ventil-Öffnungsdruck poffen ist 
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jeweils im Schnittpunkt der Last-Verschiebungs-Kurve mit dem Betrag der Wandstärke t de-
finiert (poffen wenn uρ = t). Abb. 50 b zeigt beispielhaft ein deformiertes PUR-Ventil-Modell bei 
Erreichen des Öffnungsdruckes. Die im Rahmen der FEA ermittelten Last-Verschiebungs-
Kurven sind mit guter Näherung linear. Die aus der FEA resultierenden Ventil-
Öffnungsdrücke sind in Tab. 27 zusammengefasst.  
Tab. 27: Vergleich des mittels FEA und des experimentell ermittelten Ventil-Öffnungsdruckes der 
untersuchten PUR- und SIL-Glaukomstents; jeweils Mittelwert ± Standardabweichung; 








PUR 700 60 5,1 4,0  
  110 42,7 14,0  
  160 165,0 -  
 1000 60 1,3 1,0  
  110 11,5 5,0  
  160 45,8 -  
 1300 60 0,5 1,0  
  110 4,3 2,0  
  160 17,4 -  
SIL 800 170 22,3 15,0 ± 0,0 
 900  15,4 12,0 ± 2,2 
 1000  11,2 11,3 ± 1,2 
 1100  8,2 10,0 ± 0,0 
 1200  6,1 4,3 ± 0,6 
 1300  4,6 3,7 ± 0,6 
 1400  3,4 1,0 ± 0,0 
Der Ventil-Öffnungsdruck nimmt mit steigender Ventil-Länge bzw. kleiner werdenden Wand-
stärke exponentiell ab. Zur Validierung der FEA-Ergebnisse erfolgt in Kooperation mit dem 
LZH mittels fs-Laserablation die Herstellung von insgesamt 30 Glaukomstent-Prototypen mit 
jeweils einem mikromechanischen Ventil (PUR: 9 Stck. und SIL: 21 Stck.). Aufgrund der ho-
hen Präzision, dem geringen Wärmeeintrag in das Polymermaterial und der kleinen erreich-
baren Schnittbreiten ist das fs-Laserschneiden eine sehr gut geeignete Methode zur Ferti-
gung der Ventile in dem vorliegenden Slotted-Tube Design. Durch die bei dem Polymermate-
rial erreichten hohen Abtragsraten ist eine wirtschaftliche Serienproduktion möglich. Die 
Qualität der Laserbearbeitung hängt in entscheidender Weise von der Qualität der verwen-
deten Polymerhalbzeuge ab, d.h. die Qualität sinkt mit steigender Wandstärke t sowie stei-
gender Schwankung der Wandstärke ΔtLA der Polymerhalbzeuge. So ist z.B. die Laserbear-
beitung von SIL-Halbzeugen (t = 161,3 µm, ΔtLA = 1,2 %) problemlos möglich, wohingegen 
bei PUR-Halbzeugen der größten Wandstärke (t = 163,0 µm, ΔtLA = 25,1 %) keine befriedi-
genden Bearbeitungsergebnisse erzielt werden. Die Qualitätskontrolle der hergestellten 
Glaukomstent-Prototypen mittels REM belegt die Einhaltung der geometrischen Vorgaben im 
Hinblick auf die entscheidenden Parameter Ventil-Länge und -Breite sowie Laser-
Schnittbreite, beispielhaft für einen PUR- und einen SIL-Glaukomstent gezeigt in Abb. 
51 a, b. Die quantitative mikrofluidische Charakterisierung der Glaukomstent-Prototypen er-
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folgt mit Hilfe des GDP bei Raumtemperatur. Aus den ermittelten Druckdifferenz-
Volumenstrom-Kennlinien wird der Ventil-Öffnungsdruck als derjenige Druck extrahiert, bei 
dem erstmals ein Volumenstrom messbar ist. Abb. 51 c zeigt beispielhaft die Druckdifferenz-
Volumenstrom-Kennlinien eines PUR- und eines SIL- Glaukomstents. Die aus der mikroflui-
dischen Charakterisierung der Glaukomstent-Prototypen resultierenden Öffnungsdrücke sind 
in Tab. 27 zusammengefasst. Die experimentellen Untersuchungen zeigten ebenso wie die 
FEA eine Abnahme des Ventil-Öffnungsdruckes mit steigender Ventil-Länge bzw. kleiner 
werdenden Wandstärke. Eine mikrofluidische Charakterisierung der PUR-Glaukomstent-
Prototypen mit einer Wandstärke von 160 µm ist aufgrund der nicht optimalen Halbzeugqua-
lität und der daraus resultierenden nicht optimalen Laser-Bearbeitungsqualität nicht möglich. 
 
Abb. 51: Qualitätskontrolle (REM) am Beispiel zweier Glaukomstent-Prototypen: PUR-Glaukomstent 
mit Wandstärke t = 110 µm und Ventil-Länge lV = 1300 µm (a) und SIL-Glaukomstent mit 
Wandstärke t = 170 µm und Ventil-Länge lV = 1300 µm (b) sowie deren Funktionskontrolle 
durch mikrofluidische Charakterisierung (* bzw. #...Öffnungsdruck PUR- bzw. SIL-
Glaukomstent) (c); nach [184] 
Der Vergleich der mittels FEA und der experimentell ermittelten Ventil-Öffnungsdrücke zeigt 
eine sehr gute qualitative Übereinstimmung. Quantitative Abweichungen im Bereich von 
22 % bis zu 67 % treten insbesondere bei den untersuchten PUR-Glaukomstents auf und 
sind durch den kleineren Stichprobenumfang von n = 1 (n = 3 bei SIL) aber insbesondere 
durch die größere Schwankung der Wandstärke bei den PUR-Halbzeugen zu erklären. Die 
quantitativen Abweichungen zwischen FEA und Experiment bei den untersuchten SIL-
Glaukomstents sind mit 1 % bis 33 % vergleichsweise klein (Ausnahme: 71 % Abweichung 
bei SIL-Glaukomstent mit Wandstärke t = 170 µm und Ventil-Länge lV = 1400 µm). Weiterhin 
zeigt sich, dass die Ventil-Steifigkeit in der FEA i.d.R. überschätzt wird, d.h. die im Rahmen 
der FEA ermittelten Ventil-Öffnungsdrücke sind i.d.R. größer im Vergleich zum entsprechend 
experimentell ermittelten Wert.  
Auf Grundlage der durchgeführten Untersuchungen können insgesamt fünf Glaukomstents 
mit mikromechanischem Ventil empfohlen werden, deren Öffnungsdruck innerhalb des Ziel-
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bereiches von 0,8 mmHg ≤ poffen ≤ 3,7 mmHg liegt: PUR-Glaukomstents mit einer Wandstär-
ke von t = 60 µm und Ventil-Längen von lV = 1000 µm sowie lV = 1300 µm bzw. mit einer 
Wandstärke von t = 110 µm und einer Ventil-Länge von lV = 1300 µm und SIL-Glaukomstents 
mit einer Wandstärke von t = 170 µm und Ventil-Längen von lV = 1300 µm sowie 
lV = 1400 µm. Dabei bietet der SIL-Glaukomstent mit einem mikromechanische Ventil der 
Wandstärke von t = 170 µm und der Ventil-Länge von lV = 1300 µm mit einem Öffnungsdruck 
von poffen = 3,7 ± 0,6 mmHg (n = 3) die größte Sicherheit gegen eine Hypotonie und wird da-
her im Folgenden zur Fertigung biofunktionalisierter Glaukomstent-Prototypen für die tierex-
perimentelle Erprobung weiter Verwendet. 
Experimentelle Machbarkeitsuntersuchungen zeigen, dass über die Variation der Ventil-
Länge bzw. der Halbzeug-Wandstärke hinaus eine gezielte Beeinflussung des Ventil-
Öffnungsdruckes bzw. auch von dessen Druckdifferenz-Volumenstrom-Charakteristik z.B. 
durch einen lokalen Wandstärkeabtrag mittels fs-Laser bzw. durch die Variation der Ventil-
Schnittgeometrie möglich sind. Der Einfluss eines lokalen Wandstärkeabtrages im Bereich 
eines in Silikonschlauch (Silastic Rx-50 Medical Grade Tubing, Dow Corning Corp., USA) 
geschnittenen Ventils ist in Abb. 52 a dargestellt.  
 
Abb. 52: a) Beeinflussung des Ventil-Öffnungsdruckes (†) durch lokalen Wandstärkeabtrag im Ventil-
Bereich auf 65 µm (■) bzw. 135 µm (▲) Wandstärke (n = 1); b) Beeinflussung der Druckdif-
ferenz-Volumenstrom-Charakteristik (‡) durch U- (■) bzw. V-förmige Ventil-Schnittgeometrie 
(▲) (n = 3); nach [195, 212] 
Mit steigendem Abtrag der Ventil-Wandstärke von tV = 135 µm auf tV = 65 µm nimmt der Ven-
til-Öffnungsdruck von 7 mmHg auf < 1 mmHg ab [195]. Die Beeinflussbarkeit der Druckdiffe-
renz-Volumenstrom-Charakteristik durch die Ventil-Schnittgeometrie wird in Abb. 52 b am 
Beispiel zweier verschiedener in eine Silikonfolie (NuSil MED 4211, NuSil Technology LLC, 
USA) mit einer Dicke von 170 µm geschnittener Ventile deutlich. Bedingt durch den initial 
kleineren Strömungsquerschnitt im geöffneten Zustand beträgt der Volumenstrom im unter-
suchten Druckbereich bei einem V-förmigen Ventil < 10 µl min-1, wohingegen bei einem U-
förmigen Ventil ein Volumenstrom > 100 µl min-1 gemessen wird. 
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Die angewandten numerischen und experimentellen Methoden, die Materialien PUR und SIL 
und das vorgestellte Ventil-Design sind sehr gut zur Entwicklung eines biostabilen Polymer-
Glaukomstents geeignet. Durch die Variation geometrischer Parameter wie Ventil-Länge 
oder Wandstärke kann der Ventil-Öffnungsdruck in einem weiten Bereich zielgenau auf ei-
nen gewünschten Wert eingestellt werden. Das technisch realisierte mikromechanische Ven-
til ist so potentiell zur Inhibition der okulären Hypotonie und resultierender schwerer Kompli-
kationen, wie suprachoroidaler Blutungen, die häufig mit dem Einsatz von GDI ohne Ventil 
assoziiert sind, geeignet [142, 184]. 
7.2.2 Numerische Untersuchung der Druckdifferenz-Volumenstrom-Charakteristik 
eines mikromechanischen Ventils für biostabile Polymer-Glaukomstents 
Die beschriebenen numerischen Parameterstudien zur exakten Einstellung eines Ventil-
Öffnungsdruckes geben keinen Aufschluss über die strömungsmechanischen Eigenschaften 
eines Ventils, welche in zusätzlichen, aufwendigen experimentellen Messungen ermittelt 
werden müssen. Um eine zusätzliche numerische Untersuchung der strömungsmechani-
schen Eigenschaften zu ermöglichen, erfolgt am Beispiel des mikromechanischen SIL-
Ventils mit der Wandstärke t = 170 µm und der Ventil-Länge lV = 1300 µm die Etablierung 
einer gekoppelten numerischen FSI-Analyse. 
Die Analyse erfolgt mit Hilfe der Software ANSYS 14.5 (Ansys Inc., USA) unter Nutzung der 
grafischen Benutzeroberfläche Workbench. Die Definition der initialen Festkörper- und Fluid-
geometrie erfolgt mit Hilfe des Design Modelers. Das Fluidvolumen stellt einen zum Glau-
komstent-Festkörper (Geometrie vgl. Abb. 49) koaxialen Zylinder mit einem Durchmesser 
von 2 mm dar, von dem mittels einer Booleschen Operation die Glaukomstent-Geometrie 
abgezogen wird. Für den Festkörper wird zur Vereinfachung ein linear elastisches Material-
gesetz für SIL, basierend auf uniaxialen Zugversuchen bei Raumtemperatur, definiert 
(E = 2,2 N mm-2, ν = 0,45; vgl. Kapitel 3.2.1). Die Fluid-Eigenschaften werden entsprechend 
der ANSYS-Materialdatenbank für flüssiges Wasser bei Raumtemperatur definiert 
(η = 1,003 mPas, ρ = 998,2 Kg m-3). Die Vernetzung des Festkörpers bzw. des Fluids erfolgt 
mit 10- bzw. 4-Knoten-Tetraederelementen mit einer mittleren Elementkantenlänge von ca. 
0,3 mm bzw. 0,8 mm. In Bereichen hoher erwarteter Deformationen bzw. Strömungsge-
schwindigkeiten erfolgt jeweils eine lokale Verfeinerung des Netzes. Die Definition der insge-
samt fünf struktur- bzw. fluidmechanischen Randbedingungen erfolgt in ANSYS Mechanical 
bzw. ANSYS Fluent: (i) feste Einspannung des Festkörpers (ux = uy = uz = 0), (ii) Fluid-
Einstrom mit inkrementell steigender Drucklast 0 ≤ p1 ≤ 4,3 mmHg, (iii) Fluid-Ausstrom mit 
konstantem Druck p2 = 0 mmHg, (iv) Fluid-Wand mit Geschwindigkeitskomponenten 
vx = vy = vz = 0 und (v) Fluid-Festkörper-Schnittstelle (Abb. 53). Die Analyse erfolgt unter Be-
rücksichtigung geometrischer Nichtlinearität. Ein Datentransfer zwischen der fluid- bzw. 
strukturmechanischen Teilrechnung ermöglicht in jedem Zeitinkrement die Übertragung der 
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Verschiebung des Festkörpers auf die Fluidgeometrie sowie die Übertragung berechne-
ter Kräfte des Fluids auf den Festkörper. Nach jedem berechneten Zeitinkrement erfolgt 
eine automatische Anpassung des Netzes an die veränderte Geometrie. 
 
Abb. 53: Randbedingungen des mittels FSI-Analyse untersuchten Modells des mikromechanischen 
SIL-Ventils mit der Wandstärke t = 170 µm und der Ventil-Länge lV = 1300 µm 
Die aus der FSI-Analyse resultierende Last-Verschiebungs-Kennlinie des Ventils weist im 
Gegensatz zur FEA einen quadratischen Verlauf auf. Die resultierenden Ventil-
Öffnungsdrücke beider Methoden stimmten gut Überein: poffen = 2,7 mmHg (FSI) vs. 
poffen = 4,6 mmHg (FEA). Der experimentell ermittelte Ventil-Öffnungsdruck liegt mit 
poffen = 3,7 ± 0,6 mmHg (n = 3) zwischen den mittels FSI- bzw. FE-Analyse ermittelten Wer-
ten. Der Betrag der Strömungsgeschwindigkeit in Abhängigkeit von der Druckdifferenz als 
Resultat der FSI-Analyse ist in Abb. 54 dargestellt.  
 
Abb. 54: Mittels FSI-Analyse ermitteltes Strömungsfeld im Einstrombereich des SIL-Glaukomstents 
mit dem mikromechanischen Ventil mit der Wandstärke t = 170 µm und der Ventil-Länge 
lV = 1300 µm bei Druckdifferenzen im Bereich von 1 ≤ Δp ≤ 3,8 mmHg 
Neben der zunehmenden Durchbiegung des Ventils infolge der steigenden Druckdifferenz 
zeit sich eine Zunahme des Betrages der Strömungsgeschwindigkeit. Unabhängig von der 
Druckdifferenz erfolgt eine starke Leckströmung durch die Laserschnitte des Ventils. Ein ein-
deutiger Ventil-Öffnungsdruck in Analogie zu den experimentellen strömungsmechanischen 
Untersuchungen ist daher aus der Druckdifferenz-Volumenstrom-Kennlinie nicht abzuleiten. 
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Die Druckdifferenz-Volumenstrom-Kennlinie weist einen quadratischen Verlauf entsprechend 
der Formel ?̇?[µ𝑙 𝑚𝑖𝑛−1] = 29(∆𝑝[𝑚𝑚𝐻𝑔])2 + 46(∆𝑝[𝑚𝑚𝐻𝑔]) auf. Hinsichtlich des Betrages 
des Anstiegs des Volumenstromes mit steigender Druckdifferenz sind beide Methoden sehr 
gut Vergleichbar.  
Im Zusammenhang mit der bei der FSI-Analyse auftretenden Leckströmung spielt die ideali-
siert prismatische Geometrie der Laserschnitte des Ventils eine entscheidende Rolle. Die 
reale Geometrie der Laserschnitte besitzt im Querschnitt eine in Richtung der Glaukomstent-
Innenwand zulaufende V-Form, was einen wesentlich kleineren Strömungsquerschnitt bzw. 
einen wesentlich größeren Strömungswiderstand bedingt [212].  
7.2.3 Validierung der angewendeten numerischen und experimentellen Methoden zur 
Ventil-Entwicklung mittels Mikro Particle Image Velocimetry 
Als Methode zur Validierung des numerisch mittels FE- und FSI-Analyse bzw. des experi-
mentell mit Hilfe des GDP ermittelten Ventil-Öffnungsdruckes erfolgt beispielhaft eine Unter-
suchung des mikromechanischen SIL-Ventils mit der Wandstärke t = 170 µm und der Ventil-
Länge lV = 1300 µm mittels µ-PIV. Die mit vektoriellen und skalaren Geschwindigkeitsfeldern 
überlagerten Mikroskopaufnahmen des Glaukomstent-Einstrombereiches sind in Abb. 55 in 
Abhängigkeit von der Druckdifferenz dargestellt. 
 
Abb. 55: Mittels µ-PIV gemessenes Strömungsfeld im Einstrombereich des SIL-Glaukomstents mit 
dem mikromechanischen Ventil mit der Wandstärke t = 170 µm und der Ventil-Länge 
lV = 1300 µm bei Druckdifferenzen im Bereich von 1 ≤ Δp ≤ 16 mmHg; nach [197] 
Sowohl die Mikroskopiebilder als auch die starke Zunahme der Strömungsgeschwindigkeit 
belegen einen Ventil-Öffnungsdruck bei einer Druckdifferenz zwischen 3 und 4 mmHg. Die 
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quantitative Auswertung der mittleren Beträge der Strömungsgeschwindigkeiten im Glau-
komstent-Einstrombereich zeigt in diesem Druckdifferenz-Bereich eine Steigerung der Strö-
mungsgeschwindigkeit um ca. zwei Größenordnungen. Der mit Hilfe des GDP aus Druckdif-
ferenz-Volumenstrom-Kennlinien ermittelte Ventil-Öffnungsdruck von 3,7 ± 0,6 mmHg (n = 3) 
wird durch die µ-PIV Untersuchungen bestätigt (Abb. 56). Die µ-PIV Untersuchungen bestä-
tigen damit weiterhin die numerisch mittels FE- bzw. FSI-Analyse ermittelten Ventil-
Öffnungsdrücke von 4,6 mmHg bzw. 2,7 mmHg. 
 
Abb. 56: Vergleich Druckdifferenz-Strömungsgeschwindigkeits-Charakteristik (µ-PIV, Öffnungsdruck 
(*) 4 mmHg, n = 1) mit Druckdifferenz-Volumenstrom-Charakteristik (GDP, Mittelwert Öff-
nungsdruck (**) 3,7 ± 0,6 mmHg, n = 3) des SIL-Glaukomstents mit dem mikromechani-
schen Ventil mit der Wandstärke t = 170 µm und der Ventil-Länge lV = 1300 µm; nach [197] 
In der dargestellten Versuchsreihe sind aussagekräftige Messungen der Geschwindigkeits-
felder lediglich außerhalb des Glaukomstent-Lumens gelungen, weshalb ein Vergleich mit 
den aus der FSI-Analyse resultierenden Strömungsgeschwindigkeiten nicht möglich ist. 
Die Darstellung der Strömung im Lumen des Glaukomstents ist aufgrund der mit zunehmen-
der Dauer der Untersuchung fortschreitenden Anlagerung der Fluoreszenzpartikel am Sili-
konmaterial des Glaukomstents (Abb. 57 a) und dadurch bedingten Messartefakten schwie-
rig. Daneben zeigt sich eine nicht ideale Anpassung des Brechungsindexes des Strömungs-
mediums an das Silikonmaterial. Dennoch ist z.T. eine Messung der Strömung im Glau-
komstent-Lumen möglich. Abb. 57 b zeigt beispielhaft die Strömung an der Spitze der bei 
16 mmHg weit geöffneten Ventilklappe. Aufgrund des kleineren Strömungsquerschnittes im 
Glaukomstent-Lumen im Vergleich zu der Strömung im Einstrombereich außerhalb des 
Glaukomstents kommt es zu einem Anstieg der Strömungsgeschwindigkeit auf bis zu 
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Abb. 57: Fluoreszenzmikroskopie zum Nachweis der Anlagerung von Fluoreszenzpartikeln (rot) im 
Glaukomstent-Lumen nach µ-PIV Untersuchung (a); Strömungsfeld im Einstrombereich und 
im Lumen eines SIL-Glaukomstents mit einer Ventilklappenlänge von 1300 µm bei einer 
Druckdifferenz von 16 mmHg (b); nach [197] 
Die µ-PIV stellt eine leistungsfähige Methode für die zukünftige Entwicklung innovativer Ven-
til-Designs dar. Eine Optimierung der Methode im Hinblick auf die verwendeten Fluores-
zenzpartikel und die Brechungsindexanpassung des Strömungsmediums wird eine umfas-
sende qualitative und quantitative Beurteilung der Glaukomstent-Strömung ermöglichen. 
7.2.4 Entwicklung pharmakonhaltiger Beschichtungen und geeigneter Beschich-
tungsprozesse für biostabile Polymer-Glaukomstents 
Neben mikromechanischen Ventilen zur Inhibition der postoperativen Hypotonie stellen Bio-
funktionalisierungen in Form pharmakonhaltiger Beschichtungen zur Inhibition der Fibrose 
einen zweiten Schwerpunkt bei der Entwicklung biostabiler Polymer-Glaukomstents dar. 
Voruntersuchungen zur Identifikation eines optimalen LDD-Systems 
Im ersten Schritt erfolgt keine direkte Ankopplung einer pharmakonhaltigen Beschichtung an 
Glaukomstents, sondern ein Annähen separat hergestellter LDD-Systeme an den Glau-
komstent-Grundkörper. Dieses vereinfachte Vorgehen ermöglicht eine schnelle Untersu-
chung der verschiedenen Polymere P(4HB) und P(3HB) in Kombination mit den Pharmaka 
PTX und MMC. Die Herstellung der PTX- bzw. MMC-basierten LDD-Systeme erfolgt aus 
gegossenen bzw. gesprühten Polymerfolien, die nach der Herstellung zur Minimierung des 
Chloroform-Restgehaltes für eine Woche im Vakuum bei 40°C gelagert werden. Die LDD-
Systeme mit einem Durchmesser von 3 mm werden aus den Folien ausgestanzt und mittels 
nicht-degradierbarem, monofilem Ethilon 10-0 Polyamid-Nahtmaterial (EH7980G, Ethicon 
Inc., USA) am Glaukomstent-Grundkörper (Silastic Rx-50 Medical Grade Tubing, Dow Corn-
ing Corp., USA), der kein Ventil aufweist, befestigt (Abb. 58 a-d). Die Gesamtmasse der her-
gestellten LDD-Systeme beträgt jeweils 761 ± 461 µg, woraus sich unter Berücksichtigung 
des Polymer/Pharmakon-Verhältnisses von 85/15 % (w/w) jeweils eine initiale Pharmakabe-
ladung von 114 ± 69 µg ergibt. Die Sterilisation erfolgt für 3 h bei 43°C und 2,6 bar mittels 
Ethylenoxid, gefolgt von einer Belüftung für 5 h bei 43°C und 0,05 bar sowie für 3 d bei 37°C 
und Umgebungsdruck (Biotronik AG, Schweiz) [213].  
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In vitro in DPBS bei 37°C zeigt sich eine schnellere Pharmakonfreisetzung für MMC im Ver-
gleich zu PTX sowie für das Polymer P(4HB) im Vergleich zu P(3HB) (Abb. 58 e). Nach ei-
nem initialen Burst-Release von 55 % bzw. 54 % MMC aus P(4HB) bzw. P(3HB) innerhalb 
des ersten Tages folgt eine Phase der kontinuierlichen, langsamen Freisetzung von 100 % 
bzw. 91 % MMC innerhalb von zehn Tagen. Bezogen auf das Pharmakon PTX zeigt sich ein 
initialer Burst-Release von 3 % bzw. 0,4 % aus P(4HB) bzw. P(3HB) innerhalb des ersten 
Tages gefolgt von einer Phase der kontinuierlichen, langsamen Freisetzung von 14 % bzw. 
1 % innerhalb von 25 Tagen. Die schnellere Pharmakonfreisetzung aus dem Polymer 
P(4HB) im Vergleich zu P(3HB) ist durch die aufgrund der geringfügigen Unterschiede des 
Kontaktwinkels (67,7° vs. 69,3°) bzw. des Kristallinitätsgrades (71,7 % vs. 68 %) resultieren-
de unterschiedliche Wasseraufnahme kaum zu erklären [214]. Aufgrund der primär diffusi-
onskontrollierten Pharmakonfreisetzung stellen auch Unterschiede in Bezug auf das Degra-
dationsverhalten keine wahrscheinliche Erklärung dar [145]. Vielmehr ist das unterschiedli-
che Freisetzungsverhalten auf die abweichende Glasübergangstemperatur von P(4HB) und 
P(3HB) zurückzuführen (-51°C vs. 1°C) [166, 213, 214].  
 
Abb. 58: a-d) REM-Aufnahmen eines Glaukomstents der Versuchsgruppe 5: LDD-System am dista-
len Glaukomstent-Ende (a, b), Detail des LDD-Systems mit MMC-Kristallen (c) und Detail 
der Naht (d); e) Kumulative prozentuale in vitro Pharmakonfreisetzung (n = 1, normiert auf 
wiedergefundene Pharmakonmasse); nach [213] 
Das Polymermaterial P(4HB) bzw. das Pharmakon PTX sind aufgrund der mechanischen 
Werkstoffkennwerte und der Verarbeitbarkeit bzw. aufgrund der im Vergleich zu MMC lang-
sameren Pharmakonfreisetzung (in vitro) favorabel. Insbesondere auch unter Berücksichti-
gung der Ergebnisse einer tierexperimentellen in vivo Studie mit insgesamt 24 Versuchstie-
ren (Kapitel 8.3) wird diese Kombination als optimales LDD-System identifiziert, das im Fol-
genden in Form einer Beschichtung direkt an den Glaukomstent angekoppelt wird.  
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Ankopplung des LDD-Systems an den Glaukomstent durch Beschichtung 
Im nächsten Schritt erfolgt eine direkte Ankopplung des LDD-Systems an den röhren-
förmigen Glaukomstent. Hierzu wird die Beschichtung einer Länge von 5 mm des distalen 
Bereiches des Glaukomstents mit einem Gemisch aus P(4HB)/PTX 85/15 % (w/w) vor-
gesehen. In Anlehnung an die zuvor durchgeführten Untersuchungen beträgt die flächen-
spezifische Pharmakonbeladung 7,2 µg mm-2, was in einer Ziel-Schichtmasse von 
480 µg ± 10 % resultiert. 
Der Fertigungsprozess für SIL-Glaukomstents mit einem Ventil, einem verschlossenen axia-
len Einstromlumen und einer Pharmakonbeschichtung im Ausstrombereich ist in Abb. 59 
dargestellt. Als Ausgangsmaterial dienen röhrenförmige SIL-Halbzeuge mit einem bereits fs-
lasergeschnittenen, mikromechanischen SIL-Ventil mit der Wandstärke t = 170 µm und der 
Ventil-Länge lV = 1300 µm (vgl. Kapitel 7.2.1). Aufgrund der schlechten Haftung einer Be-
schichtung auf Silikon erfolgt vor dem eigentlichen Beschichtungsprozess eine Oberflächen-
aktivierung mit Ammoniakplasma gefolgt von der Erzeugung eines P(4HB) Monolayers. Um 
dabei das Eindringen von Polymerlösung und ein Verkleben des Ventils zu verhindern, wer-
den die Enden der Halbzeuge mit einem zwei-Komponenten-Silikonelastomer (NuSil MED-
4234, NuSil Technology LLC, USA) verschlossen. An dem Halbzeugende mit dem Ventil ist 
darauf zu achten, dass der Verschluss des Lumens bis möglichst nah an das Ventil heran-
reicht, dieses jedoch nicht verklebt.  
 
Abb. 59: Schema zur Fertigung von SIL-Glaukomstents mit Ventil, verschlossenem Einstromlumen 
und Pharmakonbeschichtung: a) Halbzeug mit lasergeschnittenem Ventil, b) Verschluss des 
Ein- und Ausstromlumens mit Silikon, c) Abdeckung Ventil und nasschemische Oberflä-
chenaktivierung, d) Zuschneiden auf Endlänge, e) Vorbereitung für Beschichtungsprozess, 
f) Beschichtung im Sprühverfahren und g) fertiggestellter Glaukomstent; nach [187] 
Vor der Oberflächenaktivierung wird der später nicht zu beschichtende Einstrombereich, d.h. 
insbesondere das mikromechanische Ventil abgedeckt. Der Prozess der Oberflächenaktivie-
rung erfolgt mit Hilfe eines Plasma-Systems mit einem 300 W Hochfrequenzgenerator (Die-
ner electronic GmbH + Co. KG, Deutschland) bei einem Ammoniakdruck von 0,3 mbar für 
1 min bei 15 % Leistung. Zur Erzeugung eines P(4HB)-Monolayers werden die Glau-
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komstents für 8 h bei 55°C in einer P(4HB)/1,2- Dichlorethan (EtCl2, Carl Roth GmbH + Co. 
KG, Deutschland) Polymerlösung mit einer Polymerkonzentration von 18,2 g l-1 und mit je 
1,8 g l-1 1-[3-(Dimethylamino)Propyl]-3-Ethylcarbodiimid Hydrochlorid (EDC, Merck KgAa, 
Deutschland) sowie N-Hydroxysuccinimid (NHS, Merck KgAa, Deutschland) behandelt [215]. 
Im Anschluss werden die Glaukomstents auf die Endlänge von 10 mm zugeschnitten, wobei 
zu beachten ist, dass das axiale Einstromlumen verschlossen bleibt. Die Beschichtung von 
einer Glaukomstent-Länge von 5 mm im Ausstrombereich mit 480 µg ± 10 % (7,2 µg mm-²) 
P(4HB)/PTX 85/15 % (w/w) erfolgt im Airbrush-Verfahren. Nach dem Beschichtungsprozess 
werden die beschichteten Glaukomstents zur Minimierung des Chloroform-Restgehaltes für 
12 h bei 40°C in einem Vakuumtrockenschrank (Memmert GmbH & Co KG, Deutschland) 
gelagert und abschließend mittels Ethylenoxid sterilisiert (Biotronik AG, Schweiz) [187]. 
Die im Rahmen der vorliegenden Arbeit entwickelte Beschichtungstechnologie ermöglicht 
eine reproduzierbare Fertigung pharmakonfreisetzender SIL-Glaukomstents. Insgesamt 
n = 18 SIL-Glaukomstents mit Pharmakonbeschichtung werden für tierexperimentelle Unter-
suchungen (vgl. Kapitel 8.3), in vitro Pharmakonfreisetzungs- sowie morphologische Unter-
suchungen hergestellt. Die erzielte Schichtmasse beträgt 485,7 ± 16,4 μg und liegt innerhalb 
der Toleranz der angestrebten Schichtmasse von 480 µg ± 10 %. Der Beschichtungsprozess 
ermöglicht eine selektive Beschichtung des Glaukomstent-Ausstrombereiches auf einer Län-
ge von 5 mm. Der Glaukomstent-Durchmesser beträgt im unbeschichteten 620 µm und im 
beschichteten Bereich 700 µm, woraus eine mittlere Dicke der Pharmakonbeschichtung von 
40 µm resultiert. Der Übergang zwischen dem unbeschichteten und dem beschichteten Be-
reich ist stetig (Abb. 59 d). Der Verschluss des axialen Glaukomstent-Einstromlumens mit 
Silikon beeinflusst das Ventil ebenso wenig wie die nasschemische Oberflächenaktivierung 
oder der Beschichtungsprozess (Abb. 59 a-c). Das Ausstromlumen ist bei allen hergestellten 
Prototypen offen. Sowohl im unbeschichteten als auch im beschichteten Bereich liegt eine 
homogene, glatte Oberfläche vor (Abb. 59 e, f) [187]. 
Die in vitro Pharmakonfreisetzungsuntersuchungen von n = 4 Glaukomstents zeigen einen 
initialen Burst-Release von 25,6 ± 0,9 % PTX innerhalb der ersten vier Tage. Anschließend 
folgt eine Phase der kontinuierlichen, langsamen Freisetzung von 35,6 ± 2,4 % PTX über 
einen Monat (Abb. 60). Eine abschließende Untersuchung des PTX-Restgehaltes ergibt eine 
Wiederfindung von 77,3 ± 8,8 %.  
Unter Berücksichtigung der mittleren inhibitorischen Konzentration von PTX in Verbindung 
mit humanen Sklera- (hSF) und humanen Choroideafibroblasten (hCF) im Bereich von 




 [216] sowie eines Elutionsvolumens von 2 ml werden in vitro über 
einen Zeitraum von einem Monat therapeutisch wirksame Dosen des Pharmakons von 
5,8·10-7 ± 2,5·10-7 mol l-1 freigesetzt.  
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Abb. 60: Morphologie (a-f) und in vitro Pharmakonfreisetzung (n = 4) (g) von SIL-Glaukomstents: 
Licht- (a) und Rasterelektronenmikroskopie (b-f); Detail Ventil (c), Übergangsbereich unbe-
schichtet/beschichtet (d) und Detail des unbeschichteten (e) sowie beschichteten Bereiches 
(f); nach [187] 
Die freigesetzte PTX-Dosis liegt zwei Größenordnungen oberhalb der von Stahnke et al. 
[216] ermittelten IC50 Werte, weshalb eine biologische Aktivität des Pharmakons auch unter 
Berücksichtigung der Diffusion in umliegende Gewebe oder des vaskulären Abtransportes 
sichergestellt ist [187]. 
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7.3 Entwicklung eines biodegradierbaren Polymer-Glaukomstents 
In der Literatur werden verschiedene Konzepte biodegradierbarer Implantate zur Glau-
komtherapie beschrieben. Dabei handelt es sich i.d.R. nicht um klassische GDI, sondern um 
Implantate, die im Rahmen einer Trabekulektomie oder einer nicht die Vorderkammer pe-
netrierenden Viskokanalostomie bzw. tiefen Sklerektomie als Platzhalter für ein Drai-
nageareal eingesetzt werden. Beispielhaft sind in diesem Zusammenhang die Kollagen-
Implantate ologen® (Optus, USA) oder AquaFlowTM (STAAR Surgical Company, USA) sowie 
das aus hochvernetzter Hyaluronsäure bestehende Implantat SKGEL® (Corneal Laboratoire, 
Frankreich) zu nennen. 
Als ein implantatbasierter, regenerativer Ansatz zur Glaukomtherapie wird im Rahmen der 
vorliegenden Arbeit ein biodegradierbarer Glaukomstent zur Kammerwasserdrainage aus 
der Vorderkammer des Auges in das intrakonale Orbitafettgewebe entwickelt. In Analogie zu 
dem bereits vorgestellten biostabilen Polymer-Glaukomstent dienen ein mikromechanisches 
Ventil im Einstrombereich zur Inhibition einer postoperativen Hypotonie und eine pharma-
konhaltige-Beschichtung im Ausstrombereich zur Inhibition der Fibrose (Abb. 61).  
 
Abb. 61: Konzept eines biodegradierbaren Glaukomstents zur Kammerwasserdrainage aus der Vor-
derkammer des Auges in das intrakonale Orbitafettgewebe; mikromechanisches Ventil (*) 
zur Inhibition der postoperativen Hypotonie und pharmakonhaltige Beschichtung zur Inhibi-
tion der Fibrose (**) 
Als Alternative zu dem zuvor beschriebenen Konzept eines biostabilen Glaukomstents soll 
jedoch nach einer Phase der kontrollierten Degradation des Implantat-Grundkörpers ein Ab-
flusskanal aus ortsständigem Gewebe eine dauerhafte Drainage bzw. IOD-Senkung ermögli-
chen, wobei langfristige Probleme biostabiler GDI wie z.B. die Erosion keine Rolle spielen.  
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7.3.1 In vivo Untersuchungen zur Biokompatibilität biodegradierbarer Polymermate-
rialien 
Die Biokompatibilität eines Implantates ist gegeben, wenn dieses eine erwünschte Ver-
träglichkeit im Sinne einer Struktur- und Oberflächenkompatibilität zum jeweiligen biologi-
schen Zielgewebe aufweist. Struktur- bzw. Oberflächenkompatibilität beruhen dabei auf ei-
nem idealen Kraftfluss aus dem ortsständigen Gewebe durch das Implantat bzw. auf einem 
inerten Material, welches seinerseits keine Fremdkörper- oder Entzündungsreaktionen indu-
ziert [155].  
Im Rahmen einer Tierversuchsserie mit insgesamt sieben Kaninchen vom Tierstamm New 
Zealand White (Charles River Laboratories Inc., USA) wird die Biokompatibilität der im Fokus 
dieser Arbeit stehenden, potentiell zur Fertigung eines biodegradierbaren Glaukomstents 
geeigneten Polymermaterialien in vivo untersucht. Im Speziellen erfolgen Untersuchungen 
der teilkristallinen, thermoplastischen Polymere P(4HB)/at.P(3HB) in den Blendkombinatio-
nen 100/0 %, 85/15 %, 70/30 % sowie 50/50 % (w/w) und P(3HB-co-4HB), P(4HB)/(PLA-
PEG↑-PLA) 85/15 % sowie P(4HB)/(PLA-PEG↓-PLA) 85/15 % (w/w). Die Arbeiten erfolgen in 
enger Kooperation mit der Universitätsaugenklinik und dem Institut für Anatomie der Univer-
sität Rostock. Als Probekörper dienen halbkreisförmige Polymerplättchen mit einem Radius 
von R = 3 mm und einer Dicke von t = 0,12 ± 0,04 mm. Die Probekörper werden aus ent-
sprechenden Polymerfolien mit einer 6 mm Stanze ausgestanzt und anschließend mit einem 
Skalpell halbiert. Die Herstellung der hierzu erforderlichen Polymerfolien erfolgt durch Gie-
ßen einer entsprechenden Polymer-Chloroform-Lösung in Petrischalen mit einem Durch-
messer von 100 mm, gefolgt von einer 24 h Trocknung unter einem Laborabzug. Zur Mini-
mierung des Chloroform-Restgehaltes werden die Polymerfolien für 48 h in Methanol sowie 
für 48 h in destilliertem Wasser gewaschen und abschließend für 7 d im Vakuumtrocken-
schrank bei 40°C getrocknet. Die Sterilisation der zu implantierenden Probekörper erfolgt 
mittels Ethylenoxid (Biotronik AG, Schweiz). Je Versuchstier werden vier Probekörper, einer 
je Quadrant, unter die Konjunktiva des rechten Auges implantiert. Das jeweils linke Auge 
bleibt unbehandelt und dient als Referenz. Nach 20 Wochen Implantationszeit und zum Ver-
suchsende nach 39 Wochen erfolgen unter Narkose eine klinische Begutachtung, eine Foto-
dokumentation mit einem OP-Mikroskop (Ophthalmic 900, Möller Wedel GmbH, Deutsch-
land) in Verbindung mit einer digitalen Spiegelreflexkamera (Nikon D100, Nikon, Japan) so-
wie Untersuchungen mittels Ultraschallbiomikroskopie (UBM). Nach Versuchsende erfolgt 
eine histologische Beurteilung der Gewebereaktion im Bereich der implantierten Probekörper 
am Institut für Anatomie der Universität Rostock.  
Auf Grundlage der durchgeführten Untersuchungen können Aussagen bzgl. der makroskopi-
schen und mikroskopischen Fremdkörperreaktion in Abhängigkeit vom implantierten Polymer 
getroffen werden. Makroskopisch stellen sich sowohl eine Rötung, erkenntlich in der Fotodo-
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kumentation, und eine Schwellung, erkenntlich in der Fotodokumentation sowie in UBM-
Aufnahmen, als Entzündungszeichen dar. Weiterhin zeigen sich makroskopisch in der Foto-
dokumentation eventuelle Perforationen und Vernarbungen der Konjunktiva. In der Histologie 
zeigen sich Entzündungsanzeichen, Fremdkörperriesenzellen, epithelartige Zellen und die 
Bildung einer Bindegewebskapsel als mikroskopische Anzeichen einer Fremdkörperreaktion. 
Die beobachteten Gewebereaktionen in Abhängigkeit des implantierten Polymers sind in 
Tab. 28 zusammengefasst. 
Tab. 28: Makroskopische Gewebereaktion, erkenntlich in Fotodokumentation und UBM (1-3), und 



















1) Rötung x x x  x x x 
2) Schwellung  x   x x  
3) Perforation/Vernar-
bung Konjunktiva 
x       
4) Entzündung     x   
5) Fremdkörper-
riesenzellen 
     x x 
6) Epithelartige Zellen      x x 
7) Bindegewebskapsel     x   
Unter Berücksichtigung dieser Ergebnisse sowie der mechanischen Eigenschaften der un-
tersuchten Materialien (vgl. Kapitel 3.2.1) erscheint die Verwendung von P(4HB) als Homo-
polymer nicht empfehlenswert. Aufgrund der schlechten Strukturkompatibilität kommt es hier 
vermehrt zu einer Perforation der Konjunktiva durch die implantierten Probekörper. Die 
Strukturkompatibilität kann jedoch bereits durch die Verwendung eines P(4HB)/at.P(3HB)-
Polymerblends mit 15 % (w) at.P(3HB) deutlich verbessert werden. Die makroskopischen 
Entzündungszeichen nehmen mit zunehmendem Anteil von at.P(3HB) im Polymerblend ab. 
Auch mikroskopisch zeigt sich bei den P(4HB)/at.P(3HB)-Polymerblends nur eine schwache 
Fremdkörperreaktion. Aufgrund der starken makroskopischen und mikroskopischen Fremd-
körperreaktionen ist von der Verwendung des Copolymers P(3HB-co-4HB) sowie des Poly-
merblends P(4HB)/(PLA-PEG↓-PLA) 85/15 % (w/w) abzuraten. Der Polymerblend 
P(4HB)/(PLA-PEG↑-PLA) 85/15 % (w/w) verursacht in vivo nur eine schwach ausgeprägte 
Fremdkörperreaktion und ist damit neben den untersuchten P(4HB)/at.P(3HB)-
Polymerblends ein geeigneter Kandidat zur Fertigung eines biodegradierbaren Glau-
komstents. Unterschiede bzgl. der Gewebereaktion auf ein Polymer mit guter bzw. schlech-
ter Biokompatibilität sind beispielhaft in Abb. 62 dargestellt.  
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Abb. 62: Probekörper (P) nach 39 Wochen Implantationszeit im Kaninchenauge: Fotodokumentation 
P(4HB)/at.P(3HB) 50/50 % (w/w) mit unauffälligem Befund (a) und P(3HB-co-4HB) mit star-
ken Entzündungszeichen (Schwellung und Rötung) (b) sowie Histologie P(4HB)/at.P(3HB) 
70/30 % (w/w) mit unauffälligem Befund (c) und P(3HB-co-4HB) mit Entzündungsanzeichen 
(*) und Fremdkörperriesenzellen (#) (d) 
Auf Grundlage der durchgeführten Untersuchungen zeigen die P(4HB)/at.P(3HB)-Polymer-
blends und insbesondere der Blend mit 50/50 % (w/w) die beste Biokompatibilität in vivo. 
Makroskopisch zeigen sich keinerlei Anzeichen einer Entzündung, d.h. weder Rötung noch 
Schwellung. Die Probekörper sind nach einer Implantationszeit von 39 Wochen noch frei 
beweglich. Die Probekörper besitzen eine hohe Flexibilität und passen sich der Krümmung 
des Auges an, ohne eine Reizung oder Verletzung der Konjunktiva zu verursachen. 
7.3.2 In vitro Untersuchungen zum Degradationsverhalten biodegradierbarer Poly-
mermaterialien  
Der Zeitpunkt der vollständigen Degradation eines Glaukomstents darf keinesfalls in der ini-
tialen Phase der Wundheilung, d.h. innerhalb der ersten 30 Tage nach der Implantation, lie-
gen. In dieser Phase wäre mit einem sofortigen, fibrosebedingten Verschluss des Drainage-
kanals zu rechnen. Vielmehr sollte die Degradation erst nach abgeschlossenem Gewe-
beumbau, also frühestens nach 30 Tagen (vgl. Abb. 11), einsetzen und dann kontinuierlich 
fortschreiten. Es wird vermutet, dass das ortsständige Gewebe so in die Lage versetzt wird, 
einen dauerhaften Kanal zur Kammerwasserdrainage zu bilden, der sukzessiv den degradie-
renden Glaukomstent ersetzt. Vor diesem Hintergrund steht insbesondere der zeitliche Ver-
lauf der Degradation im Fokus der hier dargestellten in vitro Degradationsstudie.  
Zur Untersuchung des Degradationsverhaltens in vitro erfolgt eine Degradationsstudie mit 
den teilkristallinen, thermoplastischen Polymeren P(4HB)/at.P(3HB) in den Blendkombinatio-
nen 100/0 %, 85/15 %, 70/30 % sowie 50/50 % (w/w). Die verwendeten folienartigen Probe-
körper weisen einen Durchmesser von ca. 6 mm und eine Dicke von ca. 100 µm auf. Die 
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Degradation erfolgt bei 37°C in 2 ml einer Sörensen-Pufferlösung mit den Enzymen Lipase 
aus Aspergillus niger (7,7 mg l-1) und aus Pseudomonas (5 mg l-1) sowie Proteinase K aus 
Tritirachium album (5 mg l-1) (Sigma Aldrich Corp., USA). Die Probekörper werden in 5 ml 
Glasvials aufbewahrt und während der Degradationsstudie permanent mittels eines Platt-
formschüttlers (Promax 1020, Heidolph Instruments GmbH & Co.KG, Deutschland) bei 
100 min-1 bewegt. Um eine konstante Enzymaktivität zu gewährleisten, erfolgt wöchentlich 
ein Wechsel des Degradationsmediums. Die Degradationsstudie erfolgt über den Zeitraum 
von 24 Monaten. Nach 0, 1, 2, 4, 8, 12, 16, 20 und 24 Monaten werden Proben aus dem 
Versuch genommen und hinsichtlich Probenmasse, Molekulargewicht (Mw), Kristallinitäts-
grad, Glasübergangstemperatur und Morphologie untersucht. 
Der Masseverlust der untersuchten Degradationsproben, die eine Ausgangsmasse von 
20,4 ± 3,3 mg (n = 180) aufweisen, wird mit einer Ultramikrowaage (XP6U, Mettler-Toledo Inter-
national Incorporated, Schweiz) bestimmt. Mit fortschreitender Degradationszeit nimmt die Pro-
benmasse stetig ab, wobei der Masseverlust mit steigendem Anteil at.P(3HB) im Polymerblend 
schneller auftritt (Abb. 63 a).  
 
Abb. 63: Veränderung der Probenmasse (n = 5) (a), des Molekulargewichtsmittelwertes Mw (n = 3) 
(b) und des Kristallinitätsgrades (n = 5) (c) von P(4HB)/at.P(3HB)-Probekörpern in unter-
schiedlichen Blendkombinationen in Abhängigkeit von der Degradationszeit 
Zur Beurteilung des Molekulargewichtes der untersuchten Polymermaterialien in Abhängig-
keit von der Degradationszeit erfolgen GPC-Untersuchungen. Abb. 63 b zeigt die Abnahme 
des Molekulargewichtes mit zunehmender Degradationszeit. Das Ausgangs-
Molekulargewicht beträgt in Abhängigkeit von dem P(4HB)/at.P(3HB)-Blendverhältnis 
Mw = 161.130 ± 1.665 g mol
-1 (100/0 % (w/w), n = 3), 49.932 ± 749 g mol-1 (85/15 % (w/w), 
n = 3), 40.881 ± 2.276 g mol-1 (70/30 % (w/w), n = 3) bzw. 36.205 ± 1.782 g mol-1 (50/50 % 
(w/w), n = 3) und verringert sich innerhalb einer Degradationszeit von 14 Monaten unabhän-
gig vom Polymer-Blendverhältnis um ca. 82 %. 
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Untersuchungen mittels DSC zeigen unabhängig vom at.P(3HB)-Blendanteil eine Zunahme 
des Kristallinitätsgrades des P(4HB)-Blendpartners mit zunehmender Degradationszeit (Abb. 
63 c). Dabei weist der Absolutwert des Kristallinitätsgrades der P(4HB)/at.P(3HB)-Blends 
eine Abhängigkeit vom at.P(3HB)-Anteil auf. Mit steigendem Anteil at.P(3HB) nimmt der Kris-
tallinitätsgrad des P(4HB)-Blendpartners, z.B. zu Beginn der Degradationsstudie (0 Monate 
Degradationszeit), von 77,8 ± 1,4 % (P(4HB)/at.P(3HB) 100/0 % (w/w)) auf 50,5 ± 1,2 % 
(P(4HB)/at.P(3HB) 50/50 % (w/w)) ab. Die für P(4HB) charakteristische Kristallitschmelztem-
peratur steigt in 14 Monaten Degradationszeit unabhängig vom P(4HB)/at.P(3HB)-
Blendverhältnis um ca. 1,9°C. Es erfolgt primär eine Degradation der amorphen Polymerbe-
standteile [165]. Dies wird auch insofern bestätigt, dass ein Glasübergang der Blendpartner 
P(4HB) und at.P(3HB) mit zunehmender Degradationszeit in schwächerer, z.T. nicht mehr 
messbaren Ausprägung auftritt. Die Glasübergangstemperatur des P(4HB)-Blendpartners 
beträgt in Abhängigkeit von dem P(4HB)/at.P(3HB)-Blendverhältnis -48,1 ± 0,6°C (100/0 % 
(w/w), n = 28), -43,6 ± 1,8°C (85/15 % (w/w), n = 22), 42,6 ± 2,2°C (70/30 % (w/w), n = 16) 
bzw. 41,8 ± 1,6 (50/50 % (w/w), n = 15) und weist keine Abhängigkeit von der Degradations-
zeit auf. Die Glasübergangstemperatur des at.P(3HB)-Blendpartners ist nur für die 
P(4HB)/at.P(3HB)-Blendverhältnisse von 70/30 % bzw. 50/50 % (w/w) messbar und beträgt 
unabhängig von der Degradationszeit -2,8 ± 1,6°C (n = 26) bzw. -2,5 ± 1,1°C (n = 30).  
Die Ergebnisse der morphologischen Untersuchungen mittels Licht- und Rasterelektronen-
mikroskopie sind in Abb. 64 und Abb. 65 dargestellt. Makroskopisch zeigt sich eine mit zu-
nehmendem Anteil at.P(3HB) im Polymerblend stärkere und zu früheren Degradationszeit-
punkten einsetzende Fragmentierung der Probekörper. Mikroskopisch zeigen sich bei den 
Probekörpern mit 15 %, 30 % und 50 % (w) at.P(3HB) ab acht Monaten Degradationszeit 
zunehmend Risse in der Oberfläche.  
Das zeitliche Degradationsverhalten reiner P(4HB) wird in der Literatur beschrieben und 
stimmt gut mit der im Rahmen der vorliegenden Arbeit durchgeführten Degradationsstudie 
überein [145, 165]. Mit zunehmendem Anteil amorpher at.P(3HB) im Polymerblend kommt es 
zu einer Beschleunigung der Degradation im Vergleich zur teilkristallinen P(4HB) [165]. Die 
durchgeführte Degradationsstudie zeigt, dass alle untersuchten Polymerblends potentiell zur 
Fertigung eines biodegradierbaren Glaukomstents geeignet sind, der einen künstlichen Drai-
nagekanal in der initialen Phase der Wundheilung, d.h. mindestens innerhalb der ersten 
30 Tage nach der Implantation, darstellt. Der Polymerblend P(4HB)/at.P(3HB) 50/50 % (w/w) 
erscheint aufgrund der kontinuierlichen und vergleichsweise schnellen Degradation in vitro 
besonders favorabel für die Anwendung als Konstruktionswerkstoff für einen biodegradierba-
ren Glaukomstent. 
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Abb. 64: Lichtmikroskopische Aufnahmen von P(4HB)/at.P(3HB)-Probekörpern in unterschiedlichen 
Blendkombinationen in Abhängigkeit von der Degradationszeit 
 
Abb. 65: Rasterelektronenmikroskopische Aufnahmen von P(4HB)/at.P(3HB)-Probekörpern in unter-
schiedlichen Blendkombinationen in Abhängigkeit von der Degradationszeit 
Auf Grundlage der Ergebnisse der mechanischen und thermischen Werkstoffprüfung, der Unter-
suchung der Biokompatibilität in vivo sowie der in vitro Degradationsstudie wird der Polymer-
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7.3.3 Entwicklung einer Prozesstechnologie zur Fertigung biodegradierbarer Glau-
komstents mit verschiedenen mikromechanischen Komponenten und einer 
pharmakonhaltigen Beschichtung 
Als wesentliche funktionale Elemente des biodegradierbaren Glaukomstents sind in Analogie 
zum biostabilen Polymer-Glaukomstent der röhrenförmige Grundkörper, das verschlossene 
axiale Einstromlumen, das mikromechanische Ventil im Einstrombereich sowie eine pharma-
konhaltige Beschichtung im Ausstrombereich zu nennen. Zusätzlich hierzu ist ein Fixie-
rungselement erforderlich, da sich in einer ersten tierexperimentellen Erprobung dreier Proto-
typen nach sechs Wochen eine Dislokation der Implantate gezeigt hat. Ein biodegradierbarer 
Glaukomstent sowie Details der funktionalen Elemente sind in Abb. 66 dargestellt.  
 
Abb. 66: Biodegradierbarer Glaukomstent im Größenvergleich mit Koronarstent mit 3 mm Durchmes-
ser; REM und µ-CT der verschiedenen funktionalen Elemente des Glaukomstents: a) 
Grundkörper, b) verschlossenes axiales Einstromlumen, c) mikromechanisches Ventil, d) 
Fixierungselement und e) pharmakonhaltige Beschichtung im Ausstrombereich 
Dimensionierung des mikromechanischen Ventils 
Die Dimensionierung des mikromechanischen Ventils erfolgt mit Hilfe der FEA mit der Software 
Abaqus 6.10 (Simulia, USA) in Analogie zum biostabilen Polymer-Glaukomstent. Da die Länge 
des in die Vorderkammer des Auges ragenden Teils des Glaukomstents minimiert werden soll 
und die Wandstärke der im Tauchverfahren zu fertigenden Polymerhalbzeuge variabel ist, wird 
im Gegensatz zum permanenten SIL-Glaukomstent nicht die Länge der Ventilklappe lV sondern 
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die Wandstärke t der röhrenförmigen Polymerhalbzeuge, die der Ventildicke tV entspricht, di-
mensioniert. Vorausgesetzt werden eine Ventilklappenlänge von lV = 950 µm, eine Ventilklap-
penbreite von bV = 0,2 mm und ein Halbzeug-Innendurchmesser von di = 0,3 mm. Auf Grundlage 
der durchgeführten uniaxialen Zugversuche (vgl. Kapitel 3.2.1) wird ein linear elastisches Materi-
algesetz (E = 90 N mm-², ν = 0,45) definiert. Bei einem angestrebten Ventil-Öffnungsdruck von 
poffen = 15 mmHg, entsprechend der Druckdifferenz zwischen der Vorderkammer des Auges und 
dem intrakonalen Orbitafettgewebe unter physiologischen Bedingungen, ergibt sich die gesuchte 
Wandstärke zu t = 75 µm.  
Herstellung röhrenförmiger Halbzeuge 
Am Anfang der Prozesskette der Glaukomstent-Fertigung steht die Herstellung röhrenförmi-
ger Halbzeuge. Im Rahmen der vorliegenden Arbeit werden im halbautomatischen Tauchver-
fahren in 14 Tauchchargen insgesamt 546 Halbzeuge aus dem Polymerblend 
P(4HB)/at.P(3HB) 50/50 % (w/w) hergestellt und hinsichtlich der Wandstärke charakterisiert. 
Die Vermessungsergebnisse werden dokumentiert und dienen als Grundlage zur Auswahl 
geeigneter Halbzeuge für die Fertigung von Glaukomstents. Die Länge der hergestellten 
Halbzeuge sollte l = 30 mm und die Wandstärke t = 75 µm betragen. Die hergestellten Halb-
zeuge weisen eine reproduzierbar gute Qualität, d.h. eine Länge von l = 33,3 ± 4,8 mm, eine 
durchschnittliche Wandstärke von t = 81,3 ± 16,8 µm (bei einem Innendurchmesser von 
di = 300 µm) und eine durchschnittlichen Schwankung der Wandstärke entlang der Halb-
zeug-Längsachse von ΔtLA = 30,5 ± 16,5 % bzw. im Halbzeug-Querschnitt (Exzentrizität) von 
ΔtQS = 14,8 ± 7,1 % auf. 
Verschluss des axialen Einstromlumens 
Aufgrund der Gefahr einer okulären Hypotonie darf die Drainage ausschließlich durch das 
mikromechanische Ventil erfolgen. Daher wird das axiale Glaukomstent-Einstromlumen mit 
einem Tropfen 16 %iger Lösung des Polymerblends P(4HB)/at.P(3HB) 50/50 % (w/w) in 
Chloroform verschlossen. Untersuchungen mittels µ-CT und strömungsmechanische Unter-
suchungen mit Hilfe des GDP belegen, dass ein dichter Verschluss reproduzierbar herge-
stellt werden kann.  
Fertigung mikromechanischer Ventile 
Als nächster Schritt in der Prozesskette erfolgt die Fertigung mikromechanischer Ventile am LZH 
mittels fs-Laserablation mit einer Schnittbreite von ca. bL = 20 µm. Die quantitative strömungs-
mechanische Charakterisierung der hergestellten Prototypen erfolgt mit Hilfe des GDP. Die Un-
tersuchungen belegen eine nichtlineare Druckdifferenz-Volumenstrom-Kennlinie aus der jeweils 
ein Ventil-Öffnungsdruck abgeleitet werden kann. Die Ventil-Öffnungsdrücke sind im Vergleich 
zum biostabilen SIL-Glaukomstent weniger reproduzierbar und bewegen sich in einem breiten 
Bereich von poffen = 6 mmHg bis 12 mmHg (Mittelwert ± Standardabweichung von 
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7,6 ± 1,6 mmHg, n = 16). Die große Streuung der Ventil-Öffnungsdrücke ist durch die im Ver-
gleich zum kommerziellen Silikonschlauch große Wandstärkeschwankung entlang der Längs-
achse ΔtLA bzw. die größere Exzentrizität ΔtQS zu erklären (ΔtLA = 30,5 ± 16,5 % vs.  
ΔtLA = 1,2 ± 0,3 % und ΔtQS = 14,8 ± 7,1 % vs. ΔtQS ≈ 0 %). Der experimentell ermittelte Ventil-
Öffnungsdruck ist im Vergleich zu dem im Rahmen der FEA-dimensionierung festgelegten Ziel-
Öffnungsdruck von poffen = 15 mmHg kleiner.  
Fertigung von Fixierungselementen 
Als Grundlage für die Fertigung von Fixierungselementen dienen Gießfolien aus dem Poly-
merblend P(4HB)/at.P(3HB) 50/50 % (w/w) mit einer Dicke von ca. 100 µm. Mit Hilfe der 
CO2-Laser-Schneidanlage (LP1007, Wild Emco Lasertec, Österreich) werden bei 3 % Laser-
leistung 5 mm lange, 1 mm breite, an den schmalen Kanten abgerundete und mit zwei Lö-
chern (d = 0,2 mm) versehene Fixierungselemente aus der Gießfolie geschnitten (Abb. 67 a). 
Die thermoplastische Umformung erfolgt mittels eines eigenentwickelten Werkzeugs, dessen 
untere Hälfte eine Nut mit halbkreisförmigem Querschnitt (d = 0,5 mm) aufweist. An der obe-
ren Werkzeughälfte ist ein Draht (d = 0,3 mm) angebracht, der in die Nut greift. Das laserge-
schnittene Fixierungselement wird entsprechend Abb. 67 b mittig auf der unteren Werkzeug-
hälfte positioniert, die obere Werkzeughälfte wird daraufgesetzt und die thermoplastische 
Umformung erfolgt für ca. 30 min im Wärmeschrank (UM 400, Memmert GmbH + Co.KG, 
Deutschland) bei einer Temperatur im Bereich der Kristallitschmelztemperatur des Polymer-
blends von Tm = 66,3°C.  
 
Abb. 67: Fertigung und Prüfung von Fixierungselementen: a) CO2-Laserschneiden aus Polymerfolie, 
b) thermoplastische Umformung, c) Glaukomstent-Lagerung bei Zugprüfung zur Ermittlung 
der Festigkeit der Klebeverbindung zwischen Grundkörper und Fixierungselement und d) 
Prüfung der Nahtausreißfestigkeit 
Aufgrund der anatomischen Gegebenheiten wird das Fixierungselement in einem Abstand 
von 7 mm vom proximalen Glaukomstent-Ende mit dem Grundkörper verklebt. Hierzu wird in 
dem umgeformten Bereich des Fixierungselementes ein Tropfen 16 %iger Lösung des Po-
lymerblends P(4HB)/at.P(3HB) 50/50 % (w/w) in Chloroform platziert und der Grundkörper 
mit geringem Druck für ca. 10 min darauf gepresst. Nach den bis hier erfolgten Fertigungs-
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schritten erfolgt zur Minimierung des Chloroform-Restgehaltes der Glaukomstents ein Wa-
schen und Trocknen (2 d Methanol, 2 d destilliertes Wasser und 7 d Vakuumtrockenschrank 
bei 40°C). Die Festigkeit der Klebeverbindung zwischen Glaukomstent-Grundkörper und 
Fixierungselement wird anhand quasistatischer uniaxialer Zugversuche bei 37°C mit einem 
10 N Kraftaufnehmer (Angewandte System-Technik GmbH, Deutschland) und einer Traver-
sengeschwindigkeit von 10 mm min-1 ermittelt. Das distale Glaukomstent-Ende wird hierzu 
direkt eingespannt, während das proximale Ende frei beweglich ist und die Einspannung hier 
nur am Fixierungselement erfolgt (Abb. 67 c). So wird eine reine Schubbelastung in der Kle-
befläche erzeugt. Das Fixierungselement reißt bei einer Kraft von F = 1,3 ± 0,6 N (n = 7) vom 
Glaukomstent-Grundkörper ab. Gegenüber der in der Norm ANSI Z80.27-2014 geforderten 
Beslastbarkeit von GDI mit einer Zugkraft von 0,5 N existiert ein Sicherheitsfaktor von Zwei 
[152]. Zur Beurteilung der Festigkeit der Klebeverbindung erfolgen darüber hinaus Untersu-
chungen bzgl. der Reißfestigkeit des zur Fixierung im Auge zu verwendenden Ethilon 10-0 
Polyamid-Nachtmaterials (EH7980G, Ethicon Inc., USA). In quasistatischen uniaxialen Zug-
versuchen mit gleichen Parametern und einer freien Probenlänge von 10 mm zeigt sich ein 
Reißen des Nahtmaterials bei F = 0,3 ± 0,1 N (n = 10). Da die Klebeverbindung einer ca. 
viermal größeren Belastung als das zur Fixierung verwendete Nahtmaterial standhält, wird 
die Verbindung zwischen Fixierungselement und Glaukomstent-Grundkörper als ausreichend 
fest beurteilt. Ein Ausreißen des Nahtmaterials aus dem Fixierungselement erfolgt nicht 
(n = 10, Abb. 67 d). 
Herstellung pharmakonhaltiger Beschichtungen 
Die Ausstattung des Glaukomstents mit einer pharmakonhaltigen Beschichtung stellt den letz-
ten Prozessschritt in der Implantatfertigung vor der Sterilisation dar. Die im distalen Bereich 
über eine Länge von 10 mm aufgetragene Beschichtung soll der Fibrose selektiv, d.h. ne-
benwirkungsarm, entgegenwirken. Als Vorstufe und zur Auswahl einer optimalen Beschich-
tung von Glaukomstents erfolgt im Rahmen der vorliegenden Arbeit die Beschichtung einzel-
ner 10 mm langer Glaukomstent Prüfkörper. Diese beschichteten Prüfkörper werden dem 
Istitut für Anatomie der Universität Rostock für die Implantation in das subkutane Fettgewebe 
von Ratten zur Verfügung gestellt. Nach verschiedenen Versuchszeitpunkten erfolgt eine Ex-
plantation der Prüfkörper. Ein Teil der explantierten Prüfkörper mit dem umgebenden Gewe-
be wird am Institut für Anatomie histologisch hinsichtlich der Gewebereaktion untersucht. Die 
verbleibenden Prüfkörper werden am IBMT mittels HPLC hinsichtlich des Pharmakon-Rest-
gehaltes untersucht, um Aussagen bzgl. der Pharmakonfreisetzung in vivo zu erhalten (vgl. 
Kapitel 8.4). Insgesamt 45 bzw. 44 röhrenförmige Prüfkörper (di = 0,30 mm, da = 0,43 mm, 
l = 10 mm) aus dem Material P(4HB)/at.P(3HB) 50/50 % (w/w) werden im Sprühverfahren 
mit einer [P(4HB)/at.P(3HB) 50/50 % (w/w)]/PTX 85/15 % (w/w) bzw. einer [P(4HB)/at.P(3HB) 
50/50 % (w/w)]/CAPE 85/15 % (w/w) Beschichtung versehen, zur Minimierung des Chloro-
form-Restgehaltes für sieben Tage bei 40°C im Vakuum getrocknet und anschließend mittels 
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Ethylenoxid sterilisiert. Die Ziel-Schichtmasse von jeweils 125 µg entsprechend einer Phar-
makonbeladung von ca. 1,4 µg mm-2 wird mit reproduzierbarer Qualität erzielt (Tab. 29). 
Tab. 29: Reproduzierbarkeit der Beschichtung biodegradierbarer Glaukomstent-Prüfkörper  
Beschichtungsmaterial n Schichtmasse 
Basispolymer Pharmakon Mischungsverhältnis  [µg] 
P(4HB)/at.P(3HB) 
50/50 % (w/w) 
PTX 85/15 % (w/w) 45 138,4  ± 15,0 
P(4HB)/at.P(3HB) 
50/50 % (w/w) 
CAPE 85/15 % (w/w) 44 128,1  ± 8,1 
Unter dem Gesichtspunkt der Herstellung einer möglichst selektiv antifibrotisch wirksamen 
LDD-Beschichtung stellt PFD ein favorables Pharmakon dar [204]. Im Vergleich mit PTX und 
CAPE zeigt sich jedoch eine geringe Stabilität von PFD im Fertigungsprozess. Der Ferti-
gungsprozess für Glaukomstent-Prüfkörper mit einer [P(4HB)/at.P(3HB) 50/50 % (w/w)]/PFD 
85/15 % (w/w) Beschichtung wird dahingehend modifiziert, dass die Trocknung für zwei Tage 
bei Raumtemperatur im Vakuum und eine gekühlte β-Sterilisation (vgl. Kapitel 7.3.4) erfol-
gen. Durch die Minimierung der Temperaturbelastung im Fertigungsprozess wird eine akzep-
table PFD-Wiederfindung von 73,0 ± 1,4 % (n = 3) erzielt. Aufgrund der erforderlichen zeit-
aufwendigen Anpassung des Fertigungsprozesses können entsprechende Prüfkörper mit 
PFD-haltiger Beschichtung nicht in der Untersuchung der Pharmakonfreisetzung in vivo (vgl. 
Kapitel 8.4) berücksichtigt werden. 
7.3.4 Untersuchung des Einflusses verschiedener Sterilisationsverfahren auf biode-
gradierbare Glaukomstent-Materialien und pharmakonhaltige Beschichtungen 
Die am IBMT mögliche Autoklavierung stellt aufgrund der hohen Temperaturbelastung keine 
geeignete Sterilisationsmethode für die verwendeten biodegradierbaren, teilkristallinen, 
thermoplastischen Polymere sowie die verwendeten Pharmaka dar. Als Alternative stehen 
bei der Biotronik AG in der Schweiz die Sterilisation mittels Ethylenoxid (EO) sowie die kon-
ventionelle und die gekühlte β-Sterilisation zur Verfügung. Die EO-Sterilisation erfolgt für 3 h 
bei 43°C und 2,6 bar, gefolgt von einer Belüftung für 5 h bei 43°C und 0,05 bar sowie für 3 d 
bei 37°C und Umgebungsdruck. Die β-Sterilisation erfolgt bei Raumtemperatur unter Stick-
stoff-Atmosphäre mittels einer Strahlendosis von 25 kGray über einen Zeitraum von 4 min. 
Bei der gekühlten β-Sterilisation erfolgt zusätzlich vor dem Sterilisationsprozess eine Küh-
lung bei -40°C über einen Zeitraum von 24 h sowie während des Sterilisationsprozesses eine 
Lagerung der Proben in einem Styroporbehältnis mit Trockeneis. 
Zur Untersuchung des Einflusses der verschiedenen Sterilisationsverfahren auf die mecha-
nischen, thermischen und physikochemischen Eigenschaften von Folienprüfkörpern aus dem 
Polymermaterial P(4HB)/at.P(3HB) 50/50 % (w/w) erfolgen uniaxiale Zugversuche sowie 
Analysen mittels DSC und GPC. Darüber hinaus erfolgt die Untersuchung des Einflusses der 
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o.g. Sterilisationsverfahren auf die Pharmakonfreisetzungseigenschaften am Beispiel einer 
[P(4HB)/at.P(3HB) 50/50 % (w/w)]/CAPE 85/15 % (w/w) Beschichtung. Die Beschichtung 
erfolgt mit einer Schichtmasse von 242,3 ± 38,0 µm (n = 40) entsprechend einer Pharma-
konbeladung von ca. 1,4 µg mm-2. Als Beschichtungsträger dienen aus P(4HB)/at.P(3HB) 
50/50 % (w/w) Polymerfolie ausgestanzte Plättchen mit einem Durchmesser von 6 mm.  
In uniaxialen Zugversuchen zeigt sich im Vergleich zu einer unsterilisierten Kontrollgruppe 
ein Einfluss aller Sterilisationsverfahren auf die mechanischen Eigenschaften des untersuch-
ten Polymermaterials. Während der Elastizitätsmodul nur vergleichsweise geringfügig durch 
die Sterilisation beeinflusst wird, ist eine signifikante Versprödung, gekennzeichnet durch 
eine abnehmende Zugfestigkeit und eine abnehmende Bruchdehnung, insbesondere infolge 
konventioneller bzw. gekühlter β-Sterilisation zu beobachten (Abb. 68).  
DSC-Untersuchungen zeigen einen geringen Einfluss der verschiedenen Sterilisationsver-
fahren auf die thermischen bzw. mikromorphologischen Eigenschaften Glasübergangstem-
peratur, Kristallitschmelztemperatur und Kristallinitätsgrad. Im Vergleich zur unsterilisierten 
Kontrollgruppe nehmen die Glasübergangstemperatur (-43,0 ± 1,6°C vs. -47,7 ± 2,4°C 
(EO), -44,0 ± 0,1°C (β, gekühlt) und -45,5 ± 0,7°C (β, konventionell)) und die Kristallit-
schmelztemperatur (69,0 ± 0,7°C vs. 67,0 ± 0,9°C (EO), 67,4 ± 0,1°C (β, gekühlt) und 
68,6 ± 1,1°C (β, konventionell)) ab. Der Kristallinitätsgrad nimmt zu (69,1 ± 2,9°C vs. 
71,6 ± 2,9°C (EO), 80,3 ± 3,2°C (β, gekühlt) und 72,9 ± 2,6°C (β, konventionell)) (n = 3).  
 
Abb. 68: In uniaxialen Zugversuchen bei Raumtemperatur ermittelter Einfluss verschiedener Sterili-
sationsverfahren auf die mechanischen Eigenschaften Elastizitätsmodul, Zugfestigkeit und 
Bruchdehnung des Polymermaterials P(4HB)/at.P(3HB) 50/50 % (w/w) (***…höchst signif i-
kant, t-Test, n = 11) 
Untersuchungen mittels GPC zeigen für die unsterilisierte Kontrollgruppe ein Molekularge-
wicht von Mw = 137.957 ± 6.383 g mol
-1, welches infolge Sterilisation um 2,2 % (EO), 23,1 % 
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Die Untersuchung der Pharmakonbeladung zeigt unabhängig vom Sterilisationsverfahren 
eine Wiederfindung von 80,8 ± 3,1 % CAPE (jeweils n = 2). In vitro zeigen die mittels β-
Strahlung sterilisierten Proben eine im Vergleich zur Kontrollgruppe und zu den EO-
sterilisierten Proben beschleunigte Pharmakonfreisetzung (Abb. 69).  
 
Abb. 69: Kumulative prozentuale in vitro Pharmakonfreisetzung (CAPE) in Abhängigkeit von ver-
schiedenen Sterilisationsverfahren (n = 5, normiert auf wiedergefundene Pharmakonmasse)  
Dabei ist zu berücksichtigen, dass sich Änderungen der mechanischen Werkstoffeigenschaf-
ten auf die Handhabbarkeit bzw. auf die Ventil-Charakteristik eines entsprechend gefertigten 
Glaukomstents auswirken und Änderungen der thermischen sowie physikochemischen Ei-
genschaften das Degradations- und Pharmakonfreisetzungsverhalten bewirken können 
[217]. Auf Grundlage der durchgeführten Untersuchungen wird eine objektive Bewertung der 
verschiedenen Sterilisationsverfahren ermöglicht. Die EO-Sterilisation wird unter Berücksich-
tigung der genannten Aspekte als optimale Methode identifiziert (Tab. 30). 
Tab. 30: Bewertung der verschiedenen Sterilisationsverfahren: sehr geringer Einfluss (+), geringer 












EO-Sterilisation O + + + 
β-Sterilisation (gekühlt) – + – – 
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7.4 Entwicklung eines biostabilen Glaukomstents mit temporärem 
Strömungswiderstand  
Während ein Ventilmechanismus eines GDI in der unmittelbaren postoperativen Phase der 
Hypotonie entgegenwirkt, stellt dieser mit der zunehmenden Ausbildung einer fibrovaskulä-
ren Filterkissenwand ca. zwei Monate nach der Implantation einen unnötigen, zusätzlichen 
Strömungswiderstand dar. Als einen Ansatz zur Kombination des Vorteils eines GDI mit Ven-
til mit dem Vorteil einer langfristig größeren IOD-Senkung eines GDI ohne Ventil beschreiben 
Pan et al. einen schaltbaren Ventilmechanismus anhand eines vereinfachten Ersatzschaltbil-
des der Kammerwasserzirkulation im Auge (Abb. 70) [80]. 
 
Abb. 70: Ersatzschaltbilder der Kammerwasserzirkulation im Auge: a) physiologische Situation: 
Kammerwasserproduktion QAH, Nachgiebigkeit Vorderkammer CAH und Abflusswiderstand 
Trabekelmaschenwerk RTM, b) Situation nach GDI-Implantation (RGDI) bei pathologisch er-
höhtem RTM, c) Situation nach Bildung fibrovaskulärer Filterkissenwand RFC und d) Möglich-
keit eines schaltbaren Ventilmechanismus (RHIGH auf RLOW) eines GDI; nach [80] 
Das Konzept wird von Pan et al. anhand eines AhmedTM GDI mittels numerischer und expe-
rimenteller strömungsmechanischer in vitro Untersuchungen erprobt. Die Schaltbarkeit wird 
dabei am Beispiel des Ventilmechanismus des AhmedTM GDI durch die Insertion eines Po-
lyimid-Röhrchens (di = 125 µm, da = 180 µm), durch den Schlauch des Implantates und 
durch den Ventilmechanismus hindurch, realisiert. Der so erzeugte „Bypass“ des Ventils er-
möglicht einen um 7 bis 8 mmHg größeren drucksenkenden Effekt des AhmedTM GDI im 
Vergleich zu einem entsprechenden Implantat ohne Überbrückung des Ventils [80]. Eine 
Übertragung des beschriebenen Konzeptes in die klinische Anwendung erscheint jedoch 
aufgrund der Notwendigkeit eines zweiten Eingriffes am Auge ca. zwei Monate nach der 
GDI-Implantation problematisch. 
Konzept eines biostabilen Glaukomstents mit temporärem Strömungswiderstand 
Als alternatives Konzept wird im Rahmen dieser Arbeit ein Glaukomstent mit einem definier-
ten, temporär erhöhten Strömungswiderstand entwickelt, der den oben beschriebenen Vorteil 
bereits durch einen einmaligen Eingriff am Auge bietet. Als temporärer Strömungswiderstand 
dient eine biodegradierbare, semipermeable Polymer-Membran, die mittels Electrospinning 
hergestellt wird und das Haupt-Lumen des Glaukomstents temporär verschließt [218]. Mikro-
skopische Löcher im Glaukomstent-Einstrombereich werden als Ansatz zur exakten Einstel-
lung eines initialen Strömungswiderstandes erprobt. Ausgehend vom Subkonjunktivalraum 
als beispielhaft gewähltem Zielort der Drainage soll über einen Zeitraum von ca. zwei Mona-
ten eine Kammerwasserdrainage von 2 µl min-1 bei einer Druckdifferenz von 15 mmHg reali-
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siert werden, was einem Strömungswiderstand von RHIGH = 7,5 mmHg/µl min
-1 entspricht. 
Etwa zwei Monate nach der Implantation hat sich im Ausstrombereich des Glaukomstents 
i.d.R. eine fibrovaskuläre Filterkissenwand um das Implantat gebildet, die dann den Haupt-
widerstand der Drainage darstellt. Daher kann mit zunehmender Implantationszeit eine De-
gradation der semipermeablen Membran erfolgen, wodurch der Strömungswiderstand des 
Implantates sukzessive abnimmt. Durch den Ausgleich des zunehmenden Strömungswider-
standes der Gewebekapsel durch den abnehmenden Strömungswiderstand des Implantates 
können eine zeitlich annähernd konstante Kammerwasserdrainage von ca. 2 µl min-1 und 
somit eine dauerhafte Senkung des IOD gewährleistet werden. Der Glaukomstent besteht 
weiterhin aus einem biostabilen PUR-Grundkörper und einem biodegradierbaren LDD-
System im Ausstrombereich. Das LDD-System soll dabei durch eine kontrollierte, lokale 
Pharmakonfreisetzung eine positive Beeinflussung der Wundheilung und die Schaffung ei-
nes klar definierten Ausstromgebietes für eine dauerhaft funktionale Kammerwasserdrainage 
schaffen. Das beschriebene Glaukomstent-Konzept ist in Abb. 71 veranschaulicht und befin-
det sich als Patentanmeldung bei dem Deutschen Patent- und Markenamt (DPMA) in Prü-
fung [218].  
 
Abb. 71: Konzept eines biostabilen Glaukomstents mit temporärem Strömungswiderstand in Form 
einer biodegradierbaren, semipermeablen Membran 
Fertigung von Prototypen  
Als Grundlage für die Fertigung von Glaukomstent-Prototypen werden in einer Tauchcharge 
insgesamt 30 PUR-Halbzeuge mit jeweils einer Gesamtlänge von ca. l = 30 mm, einem In-
nendurchmesser von di = 0,3 mm, einem Außendurchmesser von da = 0,53 ± 0,01 mm und 
damit einer mittleren Wandstärke von t = 113 ± 4 µm hergestellt. Die prozentuale Schwan-
kung der Wandstärke entlang der Halbzeug-Längsachse beträgt ΔtLA = 3,5 ± 2,0 % und die 
mittlere Exzentrizität ΔtQS = 4,7 ± 2,6 %. Zur Untersuchung der Eignung mikroskopischer Lö-
cher zur exakten Einstellung eines adäquaten Strömungswiderstandes werden vom LZH 
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mittels fs-Laserablation insgesamt acht Glaukomstents mit jeweils einem Loch im Einstrom-
bereich versehen. Die mittels REM ermittelten Durchmesser der kleinen Löcher betragen 
d = 104 µm, 92 µm, 90 µm, 80 µm, 64 µm, 46 µm, 27 µm und 18 µm (Abb. 72 a). Um eine 
feste und formschlüssige Verbindung der biodegradierbaren, semipermeablen Membran mit 
dem Glaukomstent-Grundkörper zu garantieren, werden vom LZH weiterhin insgesamt zehn 
Glaukomstents mit einer 100 µm breiten und 50 µm tiefen Nut mit einem Abstand von 
200 µm vom proximalen Glaukomstent-Ende mittels fs-Laserablation gefertigt (Abb. 72 b).  
 
Abb. 72: Beispielhafte Darstellung von REM-Aufnahmen dreier mittels fs-Laserablation vom LZH 
gefertigter mikroskopischer Löcher mit Durchmessern von d = 104 µm, 46 µm und 18 µm 
(a) sowie einer Nut am proximalen Glaukomstent-Ende (b) 
Die Herstellung biodegradierbarer, semipermeabler Membranen im Einstrombereich von 
Glaukomstents erfolgt entsprechend Kapitel 3.3.4 im Electrospinning-Verfahren. Bei einer 
Bearbeitungszeit von tES = 4 min können fünf Glaukomstent-Prototypen jeweils mit einer se-
mipermeablem Membran mit reproduzierbarer Qualität und einer mittels µ-CT gemessenen 
Dicke von ca. 200 µm versehen werden (Abb. 73 a, b). Ebenfalls entsprechend Kapitel 3.3.4 
erfolgt im Electrospinning-Verfahren die Herstellung von ca. 110 µm dicken Polymerfolien als 
Grundlage für ein biodegradierbares LDD-System und Probekörper für die Untersuchung des 
Degradationsverhaltens in vitro. Zur Herstellung von LDD-Systemen mit einer reproduzierba-
ren Geometrie wird ein entsprechendes Stanzwerkzeug entwickelt, welches die Form zweier, 
durch einen Steg verbundener, kreisrunder Plättchen mit einem Durchmesser von jeweils 
6 mm aufweist (Abb. 73 c). Die hergestellten LDD-Systeme besitzen eine reproduzierbare 
Masse von 2,2 ± 0,1 mg, entsprechend einer ASS-Beladung von 0,3 ± 0,02 mg. Das Phar-
makon ASS dient in diesem Zusammenhang als preiwertes Modellpharmakon, das einen 
ersten Aufschluss bzgl. der Pharmakonfreisetzungskinetik geben soll. Im letzten Schritt der 
Fertigung von Glaukomstent-Prototypen wird das LDD-System mit nicht-degradierbarem, 
monofilen Ethilon 10-0 Polyamid-Nahtmaterial (EH7980G, Ethicon Inc., USA) im distalen 
Bereich des Glaukomstents angenäht (Abb. 74). 
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Abb. 73: Verschluss des proximalen Glaukomstent-Einstromlumens mit einer biodegradierbaren, 
semipermeablen Membran in a) REM- und b) µ-CT-Aufnahmen; c) LDD-System  
 
Abb. 74: a) Prototyp eines biostabilen Glaukomstents mit temporär erhöhtem Strömungswiderstand 
in Form einer biodegradierbaren, semipermeablen Membran im Einstrombereich (b) und mit 
einem im Ausstrombereich angenähten, biodegradierbaren LDD-System (c)  
Untersuchung des Degradationsverhaltens elektrogesponnener Probekörper in vitro  
Die in vitro Untersuchung des Degradationsverhaltens der elektrogesponnenen P(4HB)-
Probekörper erfolgt in Analogie zu der in Kapitel 7.3.2 durchgeführten Degradationsstudie. 
Der prozentuale Masseabbau sowie der Molekulargewichtsabbau innerhalb des Degradati-
onszeitraumes von sechs Monaten ist in Abb. 75 a dargestellt. Die Ausgangsmasse der 
elektrogesponnenen P(4HB)-Probekörper beträgt 4,3 ± 0,7 mg (n = 70). Mit fortschreitender 
Degradationszeit nimmt die Probenmasse stetig ab und beträgt nach sechs Monaten noch 
0,2 ± 0,2 mg (n = 10). Das Ausgangs-Molekulargewicht beträgt Mw = 187.530 ± 3.859 g mol
-1 
(n = 3). Mit fortschreitender Degradationszeit nimmt das Molekulargewicht stetig ab und be-
trägt nach sechs Monaten noch Mw = 103.810 ± 2.766 g mol
-1 (n = 3). Der Kristallinitätsgrad 
und die Kristallitschmelztemperatur des elektrogesponnenen P(4HB)-Materials sind in Abb. 
75 b in Abhängigkeit von der Degradationszeit dargestellt. Der Kristallinitätsgrad steigt von 
ursprünglich K = 65,3 ± 0,6 % (n = 5) auf 88,4 ± 0,2 % (n = 2) nach drei Monaten Degradati-
onszeit. Im weiteren Verlauf der Degradationsstudie sinkt der Kristallinitätsgrad wieder auf 
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einen Wert von 75,0 % (n = 1) nach sechs Monaten Degradationszeit. Das Absinken des 
Kristallinitätsgrades nach drei Monaten könnte mit der zunehmenden Fragmentierung und 
dem Masseverlust der Probekörper im Zusammenhang stehen. Die Kristallitschmelztempe-
ratur des elektrogesponnenen P(4HB)-Materials steigt von ursprünglich Tm = 58,6 ± 0,2°C 
(n = 5) auf 65,7°C (n = 1) nach sechs Monaten Degradationszeit. 
 
Abb. 75: Masse- und Molekulargewichtsabbau (Mw) (a) sowie Kristallinitätsgrad und Kristallitschmelz-
temperatur (b) elektrogesponnener P(4HB)-Probekörper in Abhängigkeit von der Degradati-
onszeit in vitro 
Der im Vergleich zu P(4HB)-Gießfolien sehr schnelle Masseabbau ist durch die hohe Porosi-
tät der elektrogesponnenen Probekörper zu erklären, woraus ein erheblich größeres Ober-
flächen-Volumen-Verhältnis und eine schnellere Fragmentierung der Proben resultieren. Die 
mittels Schliffuntersuchungen ermittelte Porosität der elektrogesponnenen P(4HB)-Folien 
beträgt ca. 70 %. Die morphologischen Veränderungen der elektrogesponnenen P(4HB)-
Probekörper im Verlauf der Degradationszeit sind in Abb. 76 dargestellt. 
 
Abb. 76: Makrofotos und REM-Aufnahmen elektrogesponnener P(4HB)-Probekörper in Abhängigkeit 
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Strömungsmechanische Untersuchungen in vitro 
Der experimentell ermittelt Strömungswiderstand des Glaukomstent-Grundkörpers 
(di = 0,3 mm, l = 10 mm) ohne biodegradierbare, semipermeable Membran beträgt unab-
hängig von der Druckdifferenz R = 0,0073 ± 0,0006 mmHg/µl min-1 (n = 3) und liegt damit drei 
Größenordnungen unterhalb des Ziel-Strömungswiderstandes von R = 7,5 mmHg/µl min-1, 
entsprechend einem Volumenstrom von ?̇? = 2 µl min-1 bei einer Druckdifferenz von 
Δp = 15 mmHg. In der postoperativen Phase ist daher von einem hohen Risiko einer okulä-
ren Hypotonie auszugehen. Durch die Anwendung einer biodegradierbaren, semipermeablen 
Membran kann dieses Risiko minimiert werden. Das Ergebnis der strömungsmechanischen 
Charakterisierung von n = 3 Glaukomstent-Prototypen mit jeweils einer biodegradierbaren, 
semipermeablen Membran im Einstrombereich ist in Abb. 77 a dargestellt.  
 
Abb. 77: Experimentell ermittelte Druckdifferenz-Volumenstrom-Charakteristiken: a) Glaukomstent-
Prototypen mit biodegradierbarer, semipermeabler Membran (n = 3) sowie Degradations-
Prüfkörper nach 0 (n = 5), 1 (n = 4) und 2 Monaten (n = 4) Degradation in vitro; b) Strömung 
durch jeweils ein mikroskopisches Loch mit unterschiedlichem Durchmesser im Einstrombe-
reich von Glaukomstent-Prototypen (jeweils n = 1) 
Es besteht eine quadratische Abhängigkeit des Volumenstromes von der Druckdifferenz. Der 
Strömungswiderstand weist somit eine Abhängigkeit von der Druckdifferenz bzw. vom Volu-
menstrom auf. Der gemessene Strömungswiderstand bei einer Druckdifferenz von 
Δp = 15 mmHg beträgt R = 2,4 ± 0,6 mmHg/µl min-1 und liegt damit in der gleichen Größen-
ordnung wie der Ziel-Strömungswiderstand von R = 7,5 mmHg/µl min-1. Zur Abschätzung des 
Einflusses der Degradation der biodegradierbaren, semipermeablen Membran erfolgen ver-
gleichende strömungsmechanische Untersuchungen mit entsprechenden Degradations-
Prüfkörper (Abb. 77 a). Deren Strömungswiderstand, bei einem dem Glaukomstent entspre-
chenden, kreisförmigen Strömungsquerschnitt mit einem Durchmesser von d = 300 µm und 
einer Druckdifferenz von Δp = 15 mmHg beträgt zum 0-Monats-Zeitpunkt, also vor Beginn 
y = -0,0127x2 + 0,6147x
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der Degradationsstudie, R = 1,3 ± 0,9 mmHg/µl min-1 (n = 5). Dieser im Vergleich zu den bio-
degradierbaren, semipermeablen Membranen an Glaukomstent-Prototypen kleinere Wert ist 
durch die geringeren Dicken der Degradations-Prüfkörper zu erklären. Nach einer Degrada-
tionszeit von einem bzw. zwei Monaten erhöht sich der gemessene Strömungswiderstand 
der Degradations-Prüfkörper zunächst auf R = 2,8 ± 1,1 mmHg/µl min-1 bzw. 
8,6 ± 15,9 mmHg/µl min-1 (jeweils n = 4). Diese Erhöhung des Strömungswiderstandes mit 
der Degradationszeit ist durch die sich auflösende Faserstruktur und die zunehmende Ver-
dichtung der Struktur des elektrogesponnenen Materials zu erklären (Abb. 76). Aufgrund der 
zunehmenden Fragmentierung und Versprödung der Prüfkörper ab dem 3-Monats-
Degradationszeitpunkt sind strömungsmechanische Untersuchungen nicht möglich. Bezogen 
auf den Glaukomstent mit biodegradierbarer, semipermeabler Membran ist davon auszuge-
hen, dass sich der Gesamt-Strömungswiderstand in dem Zeitraum zwischen drei und sechs 
Monaten dem Strömungswiderstand des Glaukomstent-Grundkörpers annähern und damit 
einen Beitrag zur langfristigen IOD-Senkung in vivo, auch nach der Bildung einer fibrovasku-
lären Filterkissenwand im Ausstromgebiet, geleistet wird. Einen Unsicherheitsfaktor bezogen 
auf den zeitlichen Verlauf der Degradation stellen die in vivo Verhältnisse dar. Hierzu sind 
zukünftige Untersuchungen erforderlich. 
Als eine Möglichkeit zur exakten Einstellung des Strömungswiderstandes in der Phase bis 
zur vollständigen Degradation der biodegradierbaren, semipermeablen Membran sind zu-
sätzliche mikroskopische Löcher in der Glaukomstent-Wandfläche im Einstrombereich des 
Glaukomstents vorstellbar. Durch diese Parallelschaltung der Strömungswiderstände von 
Membran und Loch könnte eine zusätzliche Sicherheit geschaffen werden, indem der Ge-
samt-Strömungswiderstand einen unteren Grenzwert (z.B. R = 7,5 mmHg/µl min-1) zugewie-
sen bekommt, der auch dann nicht unterschritten wird, wenn der Strömungswiderstand der 
biodegradierbaren, sempermeablen Membran während der Degradation zunächst ansteigt. 
Das Ergebnis der strömungsmechanischen Charakterisierung von Glaukomstent-Prototypen 
mit jeweils einem mikroskopischen Loch mit unterschiedlichem Durchmesser im Einstrombe-
reich der Glaukomstent-Wandfläche (bei verschlossenem axialen Haupt-Einstromlumen) ist 
in Abb. 77 b dargestellt. Durch die Variation des Durchmessers des mikroskopischen Loches 
im Bereich von d = 104 µm bis 27 µm sind Strömungswiderstande zwischen 
R = 0,3 mmHg/µl min-1 und 45 mmHg/µl min-1 realisierbar. Ein Loch mit einem Durchmesser 
von ca. d = 46 µm wäre mit einem Strömungswiderstand von R = 5,4 mmHg/µl min-1 als Si-
cherheit gegen einen zu großen Strömungswiderstand geeignet.  
Untersuchung der Pharmakonfreisetzung in vitro  
Die in vitro ASS-Freisetzung aus den biodegradierbaren, elektrogesponnenen LDD-
Systemen in 2 ml 0,9 % NaCl bei 37°C erfolgt sehr schnell. Nach 15 min sind bereits 
95,8 ± 1,6 % des Pharmakons freigesetzt, nach drei Stunden 97,8 ± 1,8 %. Bei den drei un-
7 Entwicklung von Prototypen und Parameterstudien am  
Beispiel unterschiedlicher Glaukomstent-Baureihen 
114 
tersuchten Proben werden 98,1 ± 1,8 % des Pharmakons wiedergefunden. Diese Untersu-
chungsergebnisse des Modellpharmakons ASS sind nicht unmittelbar auf andere Pharmaka 
mit antifibrotischen Eigenschaften, wie z.B. MMC, übertragbar. Dennoch ist auch bei der 
Anwendung von MMC insbesondere aufgrund des großen Oberflächen-Volumen-
Verhältnisses des LDD-Systems mit einer schnellen zeitlichen Pharmakonfreisetzung zu 
rechnen. Sahiner et al. kombinierten ein AhmedTM Implantat mit einem P[HEMA]-basierten 
LDD-Element zur langsamen, lokalen MMC-Freisetzung und zeigten, dass damit eine Re-
duktion der Dicke der fibrovaskulären Filterkissenwand möglich ist [38]. In wieweit ein elekt-
rogesponnenes LDD-System zur lokalen MMC-Freisetzung eine Reproduktion dieser viel-
versprechenden Ergebnisse ermöglicht, ist in zukünftigen tierexperimentellen Untersuchun-
gen zu bewerten. 
Untersuchung der Implantierbarkeit ex vivo 
Im Rahmen der vorliegenden Arbeit wurde ein neuartiges Konzept eines biostabilen Glau-
komstents mit einem temporär erhöhten Strömungswiderstand entwickelt und im Labormaß-
stab erprobt. In Zusammenarbeit mit der Universitätsaugenklinik Rostock erfolgt eine erste 
ex vivo Implantation eines entsprechenden Glaukomstent-Prototyps mit biodegradierbarer, 
semipermeabler Membran im Einstrom- und LDD-System im Ausstrombereich in ein porci-
nes Auge (Abb. 78). Die Implantierbarkeit wird hierbei nachgewiesen. 
 
Abb. 78: Implantation Glaukomstent-Prototyp in porcines Auge ex vivo: Ausgangszustand (a), Eröff-
nung Konjunktiva (b), Präparation Skleralamelle (c), Parazentese (d), Glaukomstent-
Implantation in Vorderkammer und unter Konjunktiva (e) sowie Situation nach geschlosse-
ner Skleralamelle und Bindehaut (f) 
Ziel zukünftiger Forschungen wird es sein, das entsprechende Glaukomstent-Konzept hin-
sichtlich einer minimalinvasiven ab interno Implantierbarkeit zu modifizieren [218], hinsicht-
lich Sicherheit und Effektivität in tierexperimentellen Studie zu bewerten und in die klinische 
Anwendung zu überführen.  
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7.5 Bewertung der unterschiedlichen Glaukomstent-Baureihen 
Die in den verschiedenen Glaukomstent-Baureihen vorgestellten Funktionalisierungen gehen 
über den Stand der Technik aktuell kommerziell verfügbarer GDI hinaus. Durch eine  
Überführung vielversprechender Funktionalisierungen, wie dem vorgestellten Ventil-
mechanismus oder der LDD-Beschichtung in die klinische Anwendung kann potentiell zur 
Entwicklung einer neuen GDI-Generation mit verbesserter Sicherheit und Langzeiteffektivität 
beigetragen werden. 
Welche der beschriebenen unterschiedlichen Glaukomstent-Baureihen bzw. welche Funktio-
nalisierungen in diesem Zusammenhang besonders interessant sind, wird in Tab. 31 unter 
Berücksichtigung der selbst definierten Entwicklungsanforderungen an ein ideales GDI (vgl. 
Tab. 9) sowie der technologischen Umsetzbarkeit bewertet.  
Tab. 31: Bewertung der entwickelten Glaukomstent-Baureihen anhand verschiedener Ent-
wicklungsanforderungen: Anforderung erfüllt (+), Anforderung teilweise erfüllt (O) 









stent mit temporärem 
Strömungswiderstand NiTi Silikon 
Biokompatibilität - + o + 
Oberflächenrauigkeit  + + + + 
Oberflächenenergie o + o o 
Sterilisierbarkeit + o o o 
Geringe Biegesteifigkeit o + - o 
Ventil oder angepasster 
Strömungswiderstand 
- + + + 
Biofunktionalisierung in 
Form eines LDD-Systems 
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Die eingesetzten Materialien weisen eine gute Biokompatibilität auf. Aufgrund des niedri-
gen Elastizitätsmoduls der Elastomermaterialien Polyurethan und Silikon, der nur eine bis 
drei Größenordnungen oberhalb des entsprechenden Elastizitätsmoduls okulären Gewebes 
liegt, sind diese im Vergleich zu den teilkristallinen, thermoplastischen Polymeren und insbe-
sondere im Vergleich zu NiTi hinsichtlich der Strukturkompatibilität besonders favorabel [52, 
53]. Fremdkörperreaktionen auf die Materialien in vivo zeigen sich, wie am Beispiel der teil-
kristallinen, thermoplastischen Polymere gezeigt, nur in schwacher Ausprägung. 
Die Oberflächenrauigkeit und die Oberflächenenergie der entwickelten Glaukomstents 
beeinflussen in entscheidender Weise die Adhäsion von Fibroblasten und damit den langfris-
tigen Therapieerfolg [180, 182]. Dabei hängen die Oberflächenrauigkeit maßgeblich vom 
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Fertigungsverfahren und die Oberflächenenergie vom Material ab. Die Oberflächen-
Mikrostruktur der Glaukomstents unterschiedlicher Baureihen ist in Abb. 79 anhand von 
CLSM-Aufnahmen dargestellt. Die Rauigkeitskennwerte basierend auf der Auswertung von 
drei Messpositionen mit jeweils fünf Oberflächenprofilmessungen sind in Tab. 32 zusam-
mengefasst. Die im Rahmen der Arbeit entwickelten Glaukomstents weisen eine Oberflä-
chenrauigkeit in der Größenordnung der untersuchten kommerziellen GDI auf. Insbesondere 
das verwendete NiTi-Material, die mittels Sprühbeschichtung gefertigte LDD-Beschichtung 
des biostabilen SIL-Glaukomstents sowie die im Tauchverfahren hergestellten PUR-
Glaukomstents weisen eine optimale, sehr geringe Oberflächenrauigkeit auf. 
 
Abb. 79: Oberflächen-Mikrostruktur der Glaukomstents unterschiedlicher Baureihen: biostabiler NiTi-
Glaukomstent (a), biostabiler Silikon-Glaukomstent (b), biodegradierbarer Glaukomstent (c) 
und biostabiler Glaukomstent mit temp. Strömungswiderstand (d) in CLSM-Aufnahmen 
Tab. 32: Rauigkeitskennwerte der untersuchten eigenentwickelten Glaukomstents; Mittelwert ± Stan-
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Die Oberflächenenergie der unterschiedlichen Glaukomstents (Tab. 33) ist mit Ausnahme 
des Silikon- bzw. Polyurethanmaterials deutlich größer z.B. im Vergleich zu den 
15,65 mN m-1 bzw. 19,00 mN m-1 der kommerziellen GDI Molteno 3 bzw. Ahmed FP7. Diese 
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höhere Oberflächenenergie bedingt eine potentiell gesteigerte Adhäsion von Fibroblasten 
[180]. Zum Ausgleich dieser Limitation ist durch die Kombination des Glaukomstents mit ei-
ner LDD-Funktionalität potentiell eine Inhibition der Fibrose möglich [36–38].  
Tab. 33: Kontaktwinkel-Messwerte für auf verschiedenen Materialien basierende Glaukomstent-
Baureihen mit den Medien Wasser und Methanol (n = 3 Messungen je Implantat und Medi-
um) sowie die daraus abgeleitete Oberflächenenergie  
 Kontaktwinkel [°]  Oberflächenenergie [mN m
-1
] 
 Wasser Methanol  Polar Dispersiv Gesamt 
Biostabiler NiTi-Glaukomstent 53,40 ± 3,64 12,57 ± 1,64  69,35 0,05 69,40 
Biostabiler Silikon-Glaukomstent 90,57 ± 1,08 30,43 ± 2,36  6,59 13,13 19,72 
Biodegradierbarer Glaukomstent 72,13 ± 4,90 28,77 ± 1,89  33,19 2,55 35,74 
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Die Sterilisierbarkeit wird am Beispiel des biodegradierbaren Glaukomstents mit einer 
CAPE-haltigen LDD-Beschichtung untersucht. Aufgrund der Temperaturempfindlichkeit stel-
len das biodegradierbare P(4HB)-basierte Material sowie die verwendeten Pharmaka gene-
rell die Schwachstelle bzgl. der Sterilisierbarkeit dar. Ausschließlich aus NiTi, Silikon oder 
Polyurethan bestehende Glaukomstents sind autoklavierbar. Da die entwickelten Glau-
komstent-Baureihen jedoch i.d.R. auf biodegradierbarem Polymermaterial und temperatur-
empfindlichen Pharmaka basierende LDD-Systeme beinhalten, sind aufwendigere Verfahren 
wie die EO- oder β-Sterilisation erforderlich. Sterilisationsbedingt kommt es zu einer Ände-
rung von mechanischen oder Pharmakonfreisetzungseigenschaften, die generell für jede 
Glaukomstent-Baureihe zu validieren sind. 
Die Biegesteifigkeit des Glaukomstents spielt insbesondere im Zusammenhang mit der 
Strukturkompatibilität und der Vermeidung einer Erosion z.B. durch die Konjunktiva eine ent-
scheidende Rolle. Durch die fs-Laser-Mikrostrukturierung kann für biostabile NiTi-
Glaukomstents eine Biegesteifigkeit von 0,12 ± 0,04 Nmm² (n = 3) erreicht werden. Die Bie-
gesteifigkeit der entwickelten Glaukomstents der verbleibenden Baureihen beträgt 
0,02 ± 0,01 Nmm² (Biostabiler Silikon-Glaukomstent, n = 3), 3,01 ± 0,26 Nmm² (Biodegra-
dierbarer Glaukomstent, n = 3) und 0,11 ± 0,01 Nmm² (Biostabiler PUR-Glaukomstent mit 
temporärem Strömungswiderstand, n = 3). GDI mit einem Silikonschlauch stellen den Gold-
standard bzgl. der Biegesteifigkeit dar, was sich in der klinischen Anwendung am Beispiel 
des häufig verwendeten BAERVELDT® GDI in einer geringen Rate erosionsbedingter Kom-
plikationen von durchschnittlich 2 % äußert [11, 24–26, 32, 98, 99]. Bei Mikroimplantaten wie 
z.B. dem EX-PRESS® GDI spielt die Biegesteifigkeit eine untergeordnete Rolle, da diese 
Implantate in vivo keiner Deformation, z.B. bedingt durch den Krümmungsradius des Bulbus, 
unterworfen sind und damit keine Reaktionskräfte auf das umliegende Gewebe entstehen. 
7 Entwicklung von Prototypen und Parameterstudien am  
Beispiel unterschiedlicher Glaukomstent-Baureihen 
118 
Am Beispiel des häufig verwendeten EX-PRESS® GDI zeigt sich in der klinischen Anwen-
dung daher eine mit durchschnittlich 4 % vergleichsweise geringe Inzidenz erosionsbedingter 
Komplikationen [109, 114, 121–130]. Die hohe Aktualität der Minimierung der Biegesteifigkeit 
von GDI wird von dem kommerziellen XEN® Gel Stent aufgegriffen, welcher je nach Baugrö-
ße im Vergleich zu klassischem GDI-Silikonschlauch 40- bis 100-fach flexibler ist und damit 
insbesondere eine stark gekrümmte, s-förmige Implantationen ermöglichen soll [108].  
Der im Rahmen der Arbeit technisch realisierte Ventilmechanismus bzw. die semipermeab-
le, biodegradierbare Membran als temporärer Strömungswiderstand ermöglichen eine an 
die in vivo Druckverhältnisse angepasste Kammerwasserdrainage zur Senkung des IOD auf 
ein physiologisches Niveau. Die Inzidenz der postoperativen Hypotonie kann damit potentiell 
minimiert werden. Die technologische Umsetzbarkeit eines Ventils für einen NiTi-
Glaukomstent hat sich aufgrund des hohen Elastizitätsmoduls des Werkstoffes als schwierig 
herausgestellt. Zur Realisierung eines Ventils mit einem adäquaten Öffnungsdruck wäre lo-
kal eine definierte Reduktion der Wandstärke erforderlich. Dies ist sehr zeitaufwendig und 
liefert wenig reproduzierbare Ergebnisse sowie eine sehr raue Oberfläche. Im Vergleich zu 
anderen in der Literatur beschriebenen Ventilmechanismen bieten die im Rahmen der Arbeit 
vorgestellten Alternativen entscheidende Vorteile. Sowohl die Technologie zur Fertigung 
mikromechanischer Ventile als auch zur Fertigung der biodegradierbaren Membran ist ver-
gleichsweise einfach und potentiell im Hinblick auf industrielle Fertigungsprozesse skalierbar. 
Der beschriebene Ventilmechanismus bietet weiterhin den Vorteil, dass dieser in der Vorder-
kammer des Auges im Kammerwasser lokalisiert ist und dass keine Ventil-Komponenten in 
direktem Kontakt miteinander stehen. Ein Verkleben und daraus resultierendes Versagen 
des Ventils ist nicht zu erwarten. Im Gegensatz hierzu sind in Kontakt stehende Ventil-
Komponenten beispielsweise bei dem kommerziellen AhmedTM GDI oder bei verschiedenen 
experimentellen Ventil-Designs die Regel [17, 18, 78–82, 147–149]. Als eine Alternative zu 
passiven Ventilmechanismen oder passiven Strömungswiderständen ist auch ein aktiv gere-
geltes GDI denkbar. Mittels in den Implantat-Grundkörper integrierter Drucksensoren und 
einer Pumpe wäre eine an die okulären Druckverhältnisse angepasste Drainage möglich. 
Darüber hinaus könnte ein derartiges System über eine entsprechende Telemetrieeinheit 
Langzeitinformationen bzgl. des IOD zur Verfügung stellen, die wiederum eine Grundlage zur 
Bewertung und Steuerung der Glaukomtherapie darstellen. Durch Anpassung von Rege-
lungsparametern mit Hilfe der Telemetrieeinheit könnte eine nichtinvasive Einstellung des 
patientenindividuellen Zieldruckes ermöglicht werden [219]. 
Eine Biofunktionalisierung in Form eines LDD-Systems lässt sich für alle vorgestellten 
Glaukomstent-Baureihen realisieren. Für den biostabilen NiTi-Glaukomstent wird eine Bio-
funktionalisierung aufgrund der Schwierigkeiten bei der fertigungstechnischen Umsetzung 
eines Ventils nicht weiter verfolgt. Für die weiteren Baureihen werden sowohl am Glau-
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komstent-Grundkörper angenähte, separate als auch direkt an den Glaukomstent-
Grundkörper in Form einer Beschichtung angekoppelte LDD-Systeme vorgestellt. Dabei ist 
eine direkte Ankopplung eines LDD-Systems in Form einer Beschichtung, nicht zuletzt auf-
grund der potentiell möglichen minimalinvasiven Implantierbarkeit eines derartigen Glau-
komstents mittels eines Injektors, favorabel. Eine Einstellung der Pharmakonfreisetzungski-
netik ist z.B. über die Wahl des Basispolymers der LDD-Beschichtung möglich. Die im Rah-
men der Arbeit verwendeten unspezifisch antifibrotisch wirksamen Pharmaka wie PTX oder 
MMC sowie die potentiell selektiv antifibrotisch wirksamen Pharmaka wie CAPE oder PFD 
weisen im Glaukomstent-Fertigungsprozess eine ausreichende Stabilität auf. 
Eine minimalinvasive Implantierbarkeit ab interno stellt einen bedeutenden aktuellen 
Trend für GDI dar [21, 108]. Die MIGS erfordert i.d.R. einen zylindrischen Glaukomstent, der 
z.B. in einen entsprechenden Injektor geladen werden kann. Dies ist mit den vorgestellten 
biostabilen NiTi- und Silikon-Glaukomstents möglich. Der biodegradierbare Glaukomstent 
bzw. der biostabile Glaukomstent mit temporärem Strömungswiderstand weist ein Fixie-
rungselement bzw. ein separat angenähtes LDD-System auf, die dieser Forderung nicht ge-
nügen. In diesem Zusammenhang sind zukünftig Designmodifikationen erforderlich. 
Eine separate Vorrichtung zur Fixierung der entwickelten suprachoroidalen Glaukomstents 
in vivo ist nicht erforderlich, da Dislokationen in entsprechenden tierexperimentelle Untersu-
chungen nicht auftreten. Aufgrund der Relativbewegung des Bulbus zum umliegenden Ge-
webe stellen Dislokationen von Glaukomstents, die das Kammerwasser in das intrakonale 
Orbitafettgewebe ableiten, ein relevantes Problem dar. Das für den biodegradierbaren Glau-
komstent entwickelte Fixierungselement ist somit ein Alleinstellungsmerkmal dieser Baurei-
he. Im Vergleich zu bekannten Fixierungselementen, wie z.B. des InnFocus MicroshuntTM, 
wird durch das Annähen neben einer Migration des GDI in die Vorderkammer des Auges 
auch eine Migration nach posterior verhindert [107]. Die Abmessungen aller vorgestellten 
Glaukomstent-Baureihen sind gering und an die anatomischen Verhältnisse angepasst, so 
dass Motilitätsstörungen oder das Auftreten eines Strabismus unwahrscheinlich sind.  
Unter Berücksichtigung der Bewertungskriterien stellt sich der biostabile Silikon-
Glaukomstent als besonders vielversprechend heraus. In wieweit das biostabile Material in 
vivo eine langfristige Funktionalität des Glaukomstents ermöglicht, ob langfristig Fremdkör-
perreaktionen relevant werden und ob das Konzept eines vollständig biodegradierbaren Im-
plantates in diesem Zusammenhang Vorteile bietet, muss in tierexperimentellen Untersu-
chungen bewertet werden. Ziel zukünftiger Arbeiten muss weiterhin die Untersuchung der 
Alterung biostabilen Polymermaterials in vivo und der daraus resultierenden Eigenschaftsän-
derungen sein. Weiterhin ist die Untersuchung der Lagerungsstabilität biodegradierbarer 
Komponenten wie z.B. des LDD-Systems zu thematisieren, woraus sich ein spezifisches 
Verfallsdatum des Glaukomstents ergibt.  
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8 Tierexperimentelle Untersuchungen von Glaukomstents 
Neben der Entwicklung von Glaukomstents und der Entwicklung und Anwendung entspre-
chender in vitro Prüfverfahren stellt die tierexperimentelle in vivo Erprobung der Implantate 
einen weiteren Schwerpunkt der vorliegenden Arbeit dar. Im Fokus steht hierbei insbesonde-
re die nichtinvasive Messung des IOD, die Aussagen bzgl. der Sicherheit und Effektivität der 
untersuchten Glaukomstents ermöglicht. Die durchgeführten tierexperimentellen Untersu-
chungen erfolgen in Kooperation mit der Universitätsaugenklinik und dem Institut für Anato-
mie der Universität Rostock.  
8.1 Glaukommodelle in vivo 
Als Grundlage für die tierexperimentelle in vivo Erprobung von Glaukomstents ist ein Tier-
modell erforderlich, welches Anforderungen im Hinblick auf anatomische Größenverhältnis-
se, Verfügbarkeit und Wirtschaftlichkeit erfüllt. Kaninchen vom Tierstamm New Zealand Whi-
te (Charles River Laboratories Inc., USA) stellen in diesem Zusammenhang prinzipiell eine 
gute Wahl dar [220]. Die Versuchstiere weisen jedoch gesunde Augen mit einem IOD von 
ca. 13 mmHg auf. Nach der Implantation eines Glaukomstents sind daher Aussagen bzgl. 
deren Sicherheit, d.h. der Inhibition einer Hypotonie, a priori jedoch nicht zur Effektivität in 
Bezug auf die Senkung eines unphysiologisch hohen IOD auf ein physiologisches Niveau, 
möglich. Zur in vivo Simulation eines Glaukomauges ist daher ein Glaukommodell erforder-
lich, welches eine IOD-Erhöhung und damit in vivo Prüfung des Glaukomstents unter reali-
tätsnahen Bedingungen ermöglicht. 
Dauerhafte Steigerung des Intraokulardruckes 
Versuchstiere mit einem dauerhaft erhöhten IOD sind als Grundlage für die in vivo Prüfung 
von Glaukomstents unter realitätsnahen Bedingungen besonders wünschenswert. Um einen 
dauerhaft erhöhten IOD zu erzeugen, wird in der Literatur z.B. eine Glaukominduktion mittels 
des Enzyms α-Chymotrypsin beschrieben [221]. Die der IOD-Steigerung zugrundeliegenden 
Mechanismen sind noch unklar. Eine Möglichkeit stellt die durch das Enzym induzierte Auf-
lösung der Zonulafasern dar, deren Fragmente das Trabekelmaschenwerk verstopfen und 
sekundär ein Glaukom induzieren. Das Versagen der Blut-Kammerwasser-Schranke und 
eine daraus resultierende gesteigerte Kammerwasserproduktion wird als weiterer potentieller 
Wirkmechanismus diskutiert [220, 221]. Im Rahmen der vorliegenden Arbeit wird der Einfluss 
jeweils eines Glaukomstents auf den IOD dreier Versuchstiere untersucht, bei denen eine 
Glaukominduktion mittels 30 U α-Chymotrypsin (Sigma-Aldrich Co., USA) in 0,2 ml physiolo-
gischer Natriumchloridlösung, injiziert in die Augen-Hinterkammer, zu einer IOD-Steigerung 
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bzw. zu keinen schweren Nebenwirkungen führte. Da das Glaukommodell keine reprodu-
zierbare IOD-Steigerung ermöglicht und i.d.R. mit starken Nebenwirkungen assoziiert ist, 
kann es jedoch nicht für systematische Untersuchungen von Glaukomstents genutzt werden. 
Temporäre Steigerung des Intraokulardruckes 
Die temporäre, künstliche IOD-Steigerung stellt einen alternativen Ansatz zur in vivo Prüfung 
von Glaukomstents dar. Die temporäre IOD-Steigerung erfolgt mit Hilfe der Okulo-Pressions-
Tonometrie (OPT) die von Ulrich et al. zur Untersuchung des regulativen IOD-Verhaltens 
vorgestellt wurde und auf einer Änderung des Oberflächen-Volumen-Verhältnisses des Bul-
bus basiert [222]. Der IOD wird mit Hilfe einer Saugpumpe (Saugnapf-Okulopressor, Fa. B. 
Boucke, Medizin-Elektronik, Deutschland) in Kombination mit einem trichterförmigen, tempo-
ral auf der Sklera aufzusetzenden Saugnapf, initial auf bis zu 45 mmHg erhöht. Anschlie-
ßend erfolgt eine nicht-invasive Messung des IOD-Abfalls über einen Zeitraum von acht  
Minuten [222]. Die Geschwindigkeit der Drucksenkung wird im Rahmen der vorliegenden 
Arbeit als Parameter zur Beurteilung der Drainage bzw. der drucksenkenden Wirkung von 
Glaukomstents herangezogen. Dabei erfolgt stets ein Vergleich der Geschwindigkeit der 
Drucksenkung des mit einem Glaukomstent behandelten Auges und des jeweils unbehandel-
ten Partnerauges.  
8.2 Nicht-invasive Messung des Intraokulardruckes zur Untersu-
chung der drucksenkenden Wirkung von Glaukomstents in vivo 
Die nicht-invasive IOD-Messung erfolgt sowohl am behandelten (rechten) als auch am unbe-
handelten (linken) Auge des jeweiligen Versuchstieres mittels Icare Tonometer TA01 (Icare 
Finland Oy, Finnland). Die Korrektur der Tonometer-Messwerte pic erfolgt zur Berücksichti-
gung der Hornhaut-Steifigkeit durch die lineare Funktion p = 1,4244 pic + 4,2421 wobei p 
dem wahren IOD entspricht [223]. Die IOD-Messung erfolgt zwischen 9:00 Uhr und 11:00 
Uhr täglich sieben Tage vor und nach der jeweiligen Operation bzw. einmal wöchentlich im 
verbleibenden Versuchszeitraum.  
Die Auswertung der Druckdifferenz ∆pOD-OS zwischen dem behandelten (pOD) und dem unbe-
handelten (pOS) Auge (Formel 14) ermöglicht eine Beurteilung des Einflusses des jeweils 
durchgeführten operativen Eingriffes auf den IOD. Bei einer negativen Druckdifferenz ∆pOD-OS 
ist der IOD des behandelten (rechten) Auges kleiner als im unbehandelten (linken) Auge und 
bei einer positiven Druckdifferenz ∆pOD-OS umgekehrt. Der IOD des rechten bzw. linken Auges 
pOD bzw. pOS stellt jeweils einen arithmetischen Mittelwert aus den n = 10 Einzelmessungen 
dar. Aufgrund der Fehlerfortpflanzung ergibt sich der Gesamtfehler ∆∆pOD-OS der Druckdiffe-
renz ∆pOD-OS durch die Summation der mittleren Fehler ∆pOD bzw. ∆pOS (Standardabweichung 
des Mittelwertes) nach Formel 15 [224]. 
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Zur statistischen Auswertung der Untersuchungsergebnisse können je Versuchstier eine 
Zusammenfassung der IOD-Messergebnisse definierter Versuchszeitpunkte sowie eine Zu-
sammenfassung der IOD-Messergebnisse innerhalb von Versuchsgruppen erfolgen. Die 
statistische Beurteilung der Daten erfolgt mit der Software IBM SPSS Statistics 20 (IBM 
Corp., USA). Mit Hilfe des t-Tests für unabhängige Stichproben werden die entsprechenden 
Mittelwerte verglichen. Der t-Test gibt Aufschluss, ob anhand der jeweiligen Stichprobe da-
rauf zu schließen ist, dass die betrachteten Mittelwerte in der Grundgesamtheit voneinander 
verschieden sind. Die Voraussetzungen für die Anwendung des t-Tests sind die Varianzho-
mogenität und die Normalverteilung der Messwerte. Eine Gaußsche Normalverteilung der 
gemessenen IOD-Differenzen wird am Beispiel von insgesamt 155 präoperativen Messwer-
ten an 24 Versuchstieren mit Hilfe des Ein-Stichproben-Kolmogorov-Smirnov-Tests nachge-
wiesen. Für die berechnete Druckdifferenz zwischen rechtem und linkem Auge 
von -0,16 ± 1,17 mmHg ergibt sich eine asymptotische Signifikanz von 0,64, die deutlich 
größer als die untere Grenze von 0,05 ist, bei der eine derartige Verteilung lediglich in 5 % 
aller Fälle normalverteilt wäre. Aufgrund dieses Ergebnisses wird im Folgenden davon aus-
gegangen, dass gemessene IOD-Differenzen sowohl in der prä- als auch in der postoperati-
ven Phase normalverteilt sind [225].  
Der t-Wert (T) unter Annahme ungleicher Varianzen der IOD-Differenz (engl. Separate-
variance t-Test) ergibt sich entsprechend Formel 16 aus den zu vergleichenden Mittelwerten 





















































SPSS berechnet die Irrtumswahrscheinlichkeit P mit welcher sich der t-Wert ergibt. Ist der 
Unterschied zwischen den beiden Mittelwerten der getesteten Versuchsgröße in der Grund-
gesamtheit gleich Null, liegt die Nullhypothese vor. Geringe Wahrscheinlichkeiten deuten 
darauf hin, dass die Nullhypothese abzulehnen ist. Die Interpretation der Ergebnisse erfolgt 
auf Grundlage des 5 %-Signifikanzniveaus [225]. 
 
8 Tierexperimentelle Untersuchungen von Glaukomstents 
123 
8.3 Untersuchung biostabiler Polymer-Glaukomstents mit biode-
gradierbarem Local-Drug-Delivery System in vivo 
Die Identifikation eines optimalen Polymers und eines optimalen Pharmakons für ein LDD-
System erfolgt auf Grundlage einer tierexperimentellen in vivo Studie mit insgesamt 24 Ka-
ninchen vom Tierstamm New Zealand White (Charles River Laboratories Inc., USA) [213]. 
Untersucht werden vereinfachte Glaukomstents bestehend aus einem Silikonschlauch (Silas-
tic Rx-50 Medical Grade Tubing, Dow Corning Corp., USA) ohne Ventil als Grundkörper so-
wie einem am distalen Glaukomstent-Ende angenähten LDD-System. Die verschiedenen 
LDD-Systeme basieren auf den biodegradierbaren Polymeren P(3HB) (Helmholtz-Zentrum 
für Umweltforschung UFZ, Deutschland) und P(4HB) (Tepha Inc., USA) sowie den Pharma-
ka PTX (Cfm Oskar Tropitzsch e.K., Germany) und MMC (Sigma Aldrich Corp., USA) jeweils 
im Polymer/Pharmakon-Verhältnis 85/15 % (w/w). Aus verschiedenen Kombinationen des 
Glaukomstent-Grundkörpers mit LDD-Systemen resultieren acht Versuchsgruppen (Tab. 34). 
Die Versuchsgruppen 1 und 2 stellen Kontrollgruppen ohne LDD-System bzw. ohne Glau-
komstent-Grundkörper dar [213].  
Tab. 34: Versuchsgruppen für die tierexperimentelle Erprobung von Glaukomstents mit verschiede-
nen LDD-Systemen; nach [213] 
Gruppe (n = 3) 1 2 3 4 5 6 7 8 
Glaukomstent-
Grundkörper 
x - x x x x x x 
LDD-System - x x x x x x x 
Polymer - P(4HB) P(4HB) P(3HB) P(4HB) P(3HB) P(4HB) P(3HB) 
Pharmakon - PTX - - MMC MMC PTX PTX 
Je Versuchstier wird ein Glaukomstent als Shunt zwischen der Vorderkammer des rechten 
Auges und dem Suprachoroidalraum implantiert. Das jeweils linke Auge bleibt unbehandelt 
und dient als Referenz. Die nichtinvasive IOD-Messung ergibt bei allen Tieren aller Ver-
suchsgruppen im linken bzw. rechten Auge einen ähnlichen präoperativen IOD 
(pOS = 12,9 ± 1,7 mmHg vs. pOD = 12,7 ± 1,7 mmHg). Der postoperative IOD im linken Kon-
trollauge bleibt konstant auf diesem Niveau (pOS = 12,0 ± 2,0 mmHg), weshalb jede Änderung 
der Druckdifferenz zwischen rechtem und linkem Auge auf den jeweiligen Eingriff am rechten 
Auge zurückzuführen ist. Die mittlere IOD-Differenz zwischen dem jeweils rechten und linken 
Auge ist in Abb. 80 für die acht Versuchsgruppen dargestellt [213].  
Beim Vergleich des IOD im behandelten rechten Auge vor und nach dem Eingriff können 
folgende Aussagen getroffen werden: (i) es kommt zu keinem signifikanten IOD-Anstieg, (ii) 
die Implantation eines Glaukomstent-Grundkörpers ohne LDD-System (Gruppe 1) bzw. eines 
P(4HB)/PTX-LDD-Systems ohne Glaukomstent-Grundkörper (Gruppe 2) bewirkt keine dau-
erhafte signifikante IOD-Senkung, (iii) die Implantation eines Glaukomstent-Grundkörpers mit 
LDD-Systemen ohne Pharmaka (Gruppen 3 und 4) bewirkt keine dauerhafte signifikante 
IOD-Senkung und (iv) die Implantation eines Glaukomstent-Grundkörpers mit LDD-
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Systemen mit Pharmaka (Gruppen 5 - 8) bewirkt eine dauerhafte signifikante IOD-Senkung 
von durchschnittlich 2,5 mmHg (Gruppe 5), 3,5 mmHg (Gruppe 6 und 7) sowie 2,3 mmHg 
(Gruppe 8). Die statistische Analyse zeigt keinen eindeutigen Einfluss des Polymermaterials 
(P(3HB) oder P(4HB)) und des Pharmakons (MMC oder PTX) [213]. 
 
Abb. 80: Mittelwert und Messfehler der Druckdifferenz zwischen dem rechten und linken Auge über 
der Versuchszeit (n = 3 je Gruppe); Signifikanzniveau bezogen auf präoperativen IOD: 
P ≤ 0,05 (*), P ≤ 0,01 (**) und P ≤ 0,001 (***); nach [213] 
Nach Versuchsende erfolgt eine Enukleation der Bulbi. Die histologische Beurteilung der 
Gewebereaktion im Bereich der implantierten Glaukomstents erfolgt am Institut für Anatomie 
der Universität Rostock. Die histologischen Untersuchungen ermöglichen eine Darstellung 
der Glaukomstents ausgehend von der Vorderkammer (VK) über die Sklera (SKL) bis in den 
Suprachoroidalraum (SC) (Abb. 81). Im Bereich des Glaukomstent-Grundkörpers zeigt sich 
in allen Versuchsgruppen eine ähnliche leichte Fremdkörperreaktion, die durch eine Lym-
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material und vom verwendeten Pharmakon zeigt sich in den Versuchsgruppen 5 - 8 eine 
lokale Schädigung der Retina im Bereich des LDD-Systems (Abb. 81 d) [213]. 
 
Abb. 81: Histologische Untersuchung enukleierter Bulbi mit Glaukomstents (S) mit LDD-System (L); 
a) Schema der Schnittebenen senkrecht zur Glaukomstent-Längsachse: am Beispiel von 
Gruppe 3 im Bereich der Vorderkammer (VK) (b) und der Sklera (SKL) (c); d) Schnittebene 
im Bereich des Suprachoroidalraumes (SC): lokale Schädigung der Retina (bis Pfeilkopf) 
beispielhaft dargestellt für P(3HB)/MMC LDD-System; Messbalken 500 µm; nach [213] 
Auf Grundlage der durchgeführten Untersuchungen wird die Kombination aus P(4HB) und 
PTX als optimales LDD-System identifiziert. Dieses LDD-System ermöglicht im gesamten 
postoperativen Versuchszeitraum eine höchst signifikante IOD-Senkung um ca. 3,5 mmHg. 
Ankopplung des LDD-Systems an den Glaukomstent durch Beschichtung  
Die Etablierung einer Technologie zur Fertigung von Silikon-Glaukomstents mit einem ver-
schlossenen proximalen Lumen und einem mikromechanischen Ventil mit der Wandstärke 
t = 170 µm und der Ventil-Länge lV = 1300 µm im Einstrom- sowie einer P(4HB)/PTX LDD-
Beschichtung im Ausstromgebiet wurde ausführlich in Kapitel 7.2.4 beschrieben. Eine Ab-
schließende Untersuchung der hergestellten Implantate erfolgt im Rahmen einer tierexperi-
mentellen Studie mit insgesamt sechs Kaninchen vom Tierstamm New Zealand White 
(Charles River Laboratories Inc., USA) in Zusammenarbeit mit der Universitätsaugenklinik 
Rostock. Dabei werden zwei Versuchsgruppen ohne bzw. mit künstlich, mittels α-
Chymotrypsin, induziertem Glaukom untersucht (Tab. 35).  
Tab. 35: Versuchsgruppen für die tierexperimentelle Erprobung von Silikon-Glaukomstents mit ver-
schlossenem proximalem Lumen, mikromechanischem Ventil und distaler LDD-
Beschichtung 
Gruppe  






Material Verschlossenes  
proximales Lumen 
Ventil Beschichtung mit 
P(4HB)/PTX 85/15 % 
1 Glau 66,  
67 und 68 
- SIL x x x 
2 Glau 5,  
6 und 9 
α-Chymo-
trypsin 
SIL x x x 
Je Versuchstier wird ein Glaukomstent als Verbindung zwischen der Vorderkammer des 
rechten Auges und dem Suprachoroidalraum implantiert. Das jeweils linke Auge bleibt unbe-
handelt und dient als Referenz. Die nichtinvasive IOD-Messung ergibt bei allen Tieren beider 
Versuchsgruppen im linken bzw. rechten Auge einen ähnlichen präoperativen IOD 
(pOS = 12,2 ± 0,4 mmHg vs. pOD = 11,8 ± 0,7 mmHg). Der postoperative IOD im linken Kon-
trollauge bleibt sowohl nach der Glaukominduktion (pOS = 12,9 ± 0,8 mmHg) als auch nach 
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der Glaukomstent-Implantation (pOS = 12,0 ± 1,0 mmHg) konstant auf diesem Niveau, wes-
halb jede Änderung der Druckdifferenz zwischen rechtem und linkem Auge auf den jeweili-
gen Eingriff am rechten Auge zurückzuführen ist. Die IOD-Differenz zwischen dem jeweils 
rechten und linken Auge in Abhängigkeit vom Versuchszeitpunkt ist in Abb. 82 beispielhaft 
für die Versuchstiere Glau 66 (Versuchsgruppe 1) und Glau 9 (Versuchsgruppe 2) darge-
stellt. Die daraus abgeleitete, je Versuchstier gemittelte IOD-Differenz zu den Versuchszeit-
punkten präoperativ, nach Glaukominduktion und nach Glaukomstent-Implantation ist in Abb. 
83 dargestellt.  
 
Abb. 82: Druckdifferenz zwischen dem rechten und linken Auge über der Versuchszeit am Beispiel 
des Versuchstieres Glau 66 der Versuchsgruppe 1 (a) und Glau 9 der Versuchsgruppe 2 
(b); † Glaukominduktion; ‡ Glaukomstent-Implantation 
 
Abb. 83: Mittelwert der Druckdifferenz zwischen dem rechten und linken Auge bei den drei Ver-
suchszeitpunkten präoperativ, nach Glaukominduktion und nach Glaukomstent-Implantation 
für die Versuchsgruppen 1 (a) und 2 (b); Signifikanzniveau bezogen auf präoperativen IOD: 
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Die Auswertung der IOD-Messungen zeigt bei zwei von drei Tieren der Versuchsgruppe 2 
(Glau 5 und Glau 9) im rechten Auge eine dauerhafte, höchst signifikante Drucksteigerung 
um ca. 12,6 mmHg nach der Glaukominduktion. Glau 6 als das dritte Tier der Versuchsgrup-
pe zeigt keine signifikante Drucksteigerung nach der Glaukominduktion. Nach der Glau-
komstent-Implantation wird der IOD im behandelten rechten Auge wie folgt beeinflusst: (i) es 
kommt bei keinem Versuchstier zu einer Hypotonie (IOD ≤ 6 mmHg), (ii) bei den Tieren der 
Versuchsgruppe 1 kommt es zu einer dauerhaften, sehr bzw. höchst signifikanten IOD-
Senkung um 2,9 ± 0,4 mmHg, (ii) bei dem Versuchstier der Versuchsgruppe 2, bei dem die 
Glaukominduktion zu keiner IOD-Erhöhung führte (Glau 6), kommt es zu einer dauerhaften, 
höchst signifikanten IOD-Senkung um ca. 2,1 mmHg und (iii) bei den Versuchstieren der 
Versuchsgruppe 2, bei denen die Glaukominduktion zu einer IOD-Erhöhung führte (Glau 5 
und Glau 9), kommt es zu einer dauerhaften höchst signifikanten IOD-Senkung um ca. 
14,5 mmHg. 
Die durchgeführten tierexperimentellen Untersuchungen zeigen einen dauerhaften druck-
senkenden Effekt der implantierten Silikon-Glaukomstents sowohl bei Versuchstieren ohne 
als auch bei Versuchstieren mit künstlich induziertem Glaukom. Augen mit einem implantier-
ten Silikon-Glaukomstent weisen einen um 2 bis 3 mmHg kleineren IOD im Vergleich zu den 
jeweils unbehandelten Referenzaugen auf. Eine Hypotonie ist bei keinem Versuchstier zu 
beobachten. 
8.4 Untersuchung biodegradierbarer Polymer-Glaukomstents 
in vivo 
Die Etablierung einer Technologie zur Fertigung biodegradierbarer Polymer-Glaukomstents 
wurde ausführlich in Kapitel 7.3.3 beschrieben. Im Rahmen einer tierexperimentellen Studie 
mit insgesamt sechs Kaninchen vom Tierstamm New Zealand White (Charles River Labora-
tories Inc., USA) erfolgt in Zusammenarbeit mit der Universitätsaugenklinik Rostock die Un-
tersuchung zweier Versuchsgruppen. In Versuchsgruppe 1 werden Glaukomstents beste-
hend aus einem Grundkörper, einem Fixierungselement und einem verschlossenen proxima-
len Einstromlumen implantiert (Abb. 84, Tab. 36). Da die Glaukomstents kein mikromechani-
sches Ventil aufweisen, ist keine Drainage möglich. Versuchsgruppe 1 stellt somit eine Kon-
trollgruppe dar, die Rückschlüsse über die korrekte Implantation der Glaukomstents, d.h. 
insbesondere in Bezug auf evtl. auftretende Leckströme entlang des Implantat-Grundkör-
pers, ermöglicht. Glaukomstents der Versuchsgruppe 2 weisen zusätzlich jeweils ein mikro-
mechanisches Ventil auf und dienen zur Untersuchung der eigentlichen Drainagewirkung 
(Abb. 84, Tab. 36).  
Je Versuchstier wird ein Glaukomstent als Shunt zwischen der Vorderkammer des rechten 
Auges und dem intrakonalen Orbitafettgewebe implantiert. Das jeweils linke Auge bleibt un-
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behandelt und dient als Referenz. Im Rahmen der vorliegenden Arbeit werden die Versuchs-
daten bis zum aktuellen Versuchszeitpunkt von ca. 22 Monaten (Versuchsgruppe 1) bzw. 
17 Monaten (Versuchsgruppe 2) postoperativ berücksichtigt. Aufgrund von Ausfällen einzel-
ner Versuchstiere, die unabhängiger von der Glaukomstent-Implantation sind, beträgt der 
postoperative Versuchszeitraum für die Versuchsgruppen 1 und 2 durchschnittlich 
13 ± 11 Monate und 12 ± 8 Monate (jeweils n = 3).  
 
Abb. 84: Schematische Darstellung eines biodegradierbaren Glaukomstents der Versuchsgruppe 2, 
bestehend aus einem Grundkörper (1), einem Fixierungselement (2), einem verschlossenen 
proximalen Einstromlumen (3) sowie einem mikromechanischen Ventil (4) 
 
Tab. 36: Versuchsgruppen für die tierexperimentelle Erprobung biodegradierbarer Polymer-Glaukom-
stents  
Gruppe  












1 Glau 103,  
105 und 116 
x x x - 
2 Glau 117,  
119 und 120 
x x x x 
Die nichtinvasive IOD-Messung ergibt bei allen Tieren beider Versuchsgruppen im linken 
bzw. rechten Auge einen ähnlichen präoperativen IOD (pOS = 11,7 ± 1,7 mmHg vs. 
pOD = 11,9 ± 1,7 mmHg). Der postoperative IOD im linken Kontrollauge bleibt nach der Glau-
komstent-Implantation (pOS = 11,3 ± 1,8 mmHg) konstant auf diesem Niveau, weshalb jede 
Änderung der Druckdifferenz zwischen rechtem und linkem Auge auf den jeweiligen Eingriff 
am rechten Auge zurückzuführen ist. Die IOD-Differenz zwischen dem jeweils rechten und 
linken Auge in Abhängigkeit vom Versuchszeitpunkt ist in Abb. 85 beispielhaft für die Ver-
suchstiere Glau 116 (Versuchsgruppe 1) und Glau 120 (Versuchsgruppe 2) dargestellt. Un-
abhängig vom Versuchszeitpunkt bleibt der IOD im behandelten rechten Auge auf dem 
präoperativen Niveau: pOD = 11,0 ± 2,2 mmHg (Versuchsgruppe 1) und pOD = 10,3 ± 1,5 mmHg 
(Versuchsgruppe 2). Eine Hypotonie kann folglich ausgeschlossen werden. Die Degradation 
bzw. der Bruch des Glaukomstents erfolgen in vivo in einem Zeitraum von 9 bis 11 Monaten 
postoperativ. In diesem Zeitraum zeigt das verwendete Polymermaterial auch in vitro erste 
makroskopische Anzeichen einer Degradation bzw. Fragmentierung. Ein Einfluss der Degra-
dation bzw. des Bruches auf den IOD ist nicht erkennbar. Die durchgeführten IOD-
Messungen sowie die monatliche Begutachtung und Fotodokumentation der behandelten 
Augen belegen die Sicherheit der verwendeten biodegradierbaren Glaukomstents. Als einzi-
ge beobachtete Komplikation tritt vereinzelt ein Kontakt des Glaukomstents mit der Kornea in 
Verbindung mit einer Vaskularisierung und Trübung in Erscheinung.  
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Monatlich erfolgt eine Untersuchung der Versuchstiere mittels OPT. Dabei wird jeweils nach 
einer initialen Erhöhung des IOD auf durchschnittlich 40 mmHg die IOD-Normalisierung 
minütlich über einen Zeitraum von acht Minuten nichtinvasiv gemessen.  
 
Abb. 85: Druckdifferenz zwischen dem rechten und linken Auge über der Versuchszeit am Beispiel 
des Versuchstieres Glau 116 der Versuchsgruppe 1 (a) und Glau 120 der Versuchsgruppe 
2 (b); ‡ Glaukomstent-Implantation; Fotodokumentation belegt Degradation bzw. Bruch des 
Glaukomstents (S) nach ca. 11 Monaten (a) bzw. 9 Monaten (b)  
Unter Berücksichtigung aller postoperativen OPT-Messungen aller Versuchstiere der Ver-
suchsgruppe 1 zeigt sich kein signifikanter Unterschied (t-Test, P = 0,62) zwischen der Ge-
schwindigkeit der Drucksenkung im behandelten rechten Auge im Vergleich zum unbehan-
delten linken Kontrollauge: -1,60 ± 0,56 mmHg min-1 vs. -1,68 ± 0,72 mmHg min-1 (n = 36). 
Im Vergleich hierzu existiert in Versuchsgruppe 2 ein signifikanter Unterschied (t-Test, 
P = 0,02) zwischen der Geschwindigkeit der Drucksenkung im behandelten rechten Auge im 
Vergleich zum unbehandelten linken Kontrollauge: -2,09 ± 0,88 mmHg min-1 
vs. -1,65 ± 0,56 mmHg min-1 (n = 34). Die jeweils resultierenden Differenzen der Geschwin-
digkeit der Drucksenkung im linken und rechten Auge zwischen den Versuchsgruppen 1 und 
2 unterscheiden sich ebenfalls signifikant (Abb. 86). Aus den OPT-Untersuchungen kann 
geschlussfolgert werden, dass in Versuchsgruppe 1 keine zusätzliche Drainage durch den 
Glaukomstent bzw. in Form von Leckströmen entlang des Glaukomstent-Grundkörpers er-
folgt. Die mittels OPT nachgewiesene schnellere IOD-Senkung in den behandelten Augen 
der Versuchsgruppe 2 belegt hingegen den zusätzlichen drucksenkenden Effekt der Glau-
komstents mit Ventil, der wahrscheinlich auf einer zusätzlichen Kammerwasserdrainage 
durch das Implantat beruht. 
Die Degradation bzw. der Bruch eines Glaukomstents tritt bei jeweils einem Versuchstier der 
Versuchsgruppe 1 (Glau 116) und der Versuchsgruppe 2 (Glau 120) auf. Der Unterschied 
zwischen der mittels OPT gemessenen Geschwindigkeit der Drucksenkung im jeweils be-
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handelten rechten Auge von Glau 116 sowie Glau 120 vor und nach Degradation bzw. Bruch 
ist nicht signifikant: -1,89 ± 0,32 mmHg min-1 (n = 9) vs. -1,98 ± 0,46 mmHg min-1 (n = 6) (t-
Test, P = 0,68) sowie -2,13 ± 0,96 mmHg min-1 (n = 8) vs. -3,00 ± 0,86 mmHg min-1 (n = 8) (t-
Test, P = 0,08). 
 
Abb. 86: Mittelwert der Differenz der Geschwindigkeit der Drucksenkung zwischen dem linken und 
rechten Auge der Versuchsgruppen 1 bzw. 2 (n = 36 bzw. n = 34 Einzelmessungen) nach 
Implantation jeweils eines biodegradierbaren Glaukomstents; P = 0,02 (*) 
In zukünftigen Untersuchungen mit größerem Stichprobenumfang sind die im Rahmen der 
vorliegenden Arbeit beschriebenen, ersten Anhaltspunkte für den Funktionsnachweis, d.h. 
für die Effektivität biodegradierbarer Glaukomstents in vivo zu validieren. 
Erprobung eines LDD-Systems – Pharmakonfreisetzung und Gewebereaktion in vivo 
Zur Identifikation eines optimalen LDD-Systems erfolgt die Beurteilung der Pharmakonfrei-
setzung und der Gewebereaktion in vivo. Am Institut für Anatomie der Universität Rostock 
erfolgt hierzu die Etablierung eines Ratten-Tiermodells, in dem unbeschichtete und mit antifi-
brotischen Pharmaka beschichtete Glaukomstent-Prüfkörper von 10 mm Länge in das sub-
kutane Fettgewebe implantiert werden. Die Verweildauer der Prüfkörper in vivo beträgt eine 
Woche, zwei Wochen, einen Monat, drei Monate und sechs Monate (jeweils n = 6). Nach 
Erreichen der jeweiligen Verweildauer werden die Prüfkörper explantiert und zur Bestim-
mung der Freisetzungskinetik (n = 4), welche sich aus der Differenz der initialen und der ver-
bliebenen inkorporierten Pharmakonmasse ergibt, mittels HPLC untersucht. Die jeweils ver-
bleibenden Explantate inklusive des sie umgebenden Fettgewebes werden am Institut für 
Anatomie der Universität Rostock histologisch untersucht.  
Über einen Zeitraum von einem Monat erfolgt eine kontinuierliche Freisetzung von 96 ± 2 % 
(n = 4) des Pharmakons PTX in vivo. Nach drei Monaten Implantationszeit ist in den Explan-
taten kein messbarer PTX-Gehalt vorhanden (n = 4). Bei den mit dem Pharmakon CAPE 
beschichteten Prüfkörpern ist in den Explantaten bereits nach einem Monat Implantationszeit 
kein messbarer CAPE-Gehalt vorhanden (n = 4) (Abb. 87 a).  
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Die histologische Untersuchung zeigt die Bildung einer fibrotischen Kapsel um die Glau-
komstent-Prüfkörper der Kontrollgruppe ohne LDD-Beschichtung sowie bei Glaukomstent-
Prüfkörpern mit CAPE- bzw. PTX-haltigen LDD-Beschichtungen nach sechs Monaten in vivo 
(Abb. 87 b). PTX verlangsamt die Bildung der fibrotischen Kapsel. In der Implantatperipherie 
zeigen sich jedoch Nebenwirkungen des Pharmakons in Form von morphologischen Verän-
derungen bzw. Schädigungen. 
 
Abb. 87: a) Kumulative Pharmakonfreisetzung aus Prüfkörpern mit PTX bzw. CAPE LDD-Beschich-
tung in vivo über Zeitraum von 6 Monaten (n = 4); b) Histologische Untersuchung explan-
tierter, quer-geschnittener Glaukomstent-Prüfkörper (S) zeigt Bildung fibrotischer Kapsel 
(Pfeilspitzen) in den drei Gruppen; Azan-Färbung; Messbalken: 200 µm; nach [226]  
Die beschriebene Methodik ist sehr gut zur Identifikation eines optimalen LDD-Systems für 
GDI geeignet, wenn auch die untersuchten Pharmaka CAPE und PTX keine langfristige Inhi-
bition der Fibrose ermöglichen. In zukünftigen Arbeiten sollte die Entwicklung entsprechen-
der LDD-Systeme, die eine Pharmakonfreisetzung über einen längeren Zeitraum ermögli-
chen, thematisiert werden. Weiterhin wird die in vivo Untersuchung selektiv antifibrotischer 
Pharmaka wie PFD potentiell einen Beitrag zur Entwicklung von Drug-Eluting-Glaukomstents 





9 Zusammenfassung und Ausblick 
Als eine Erkrankung vornehmlich älterer Menschen über 60 Jahren stellt das Glaukom welt-
weit die häufigste Ursache irreversibler Erblindungen dar [1]. Unter Berücksichtigung der 
demografischen Entwicklung wird die Anzahl der Patienten bis in das Jahr 2020 weltweit auf 
80 Millionen ansteigen [3]. Die Indikation für chirurgische Therapieverfahren ist bei ca. 20 % 
der Glaukompatienten im Verlauf ihrer Krankengeschichte gegeben [5]. In diesem Zusam-
menhang erfolgt zunehmend die Verwendung alloplastischer GDI, wohingegen die konventi-
onelle chirurgische Trabekulektomie abnehmende Fallzahlen aufweist [12–15]. Dieser Trend 
ist nicht zuletzt auf die positiven Ergebnisse aktueller klinischer Studien wie der TVT-Studie 
zurückzuführen. Die Bedeutung von GDI zur primären chirurgischen Versorgung von Glau-
kompatienten wird zukünftig zunehmen [11, 16]. 
Infolge der Entwicklung des Molteno® GDI haben sich seit 1969 auf dem Markt verschiedene 
kommerzielle GDI etabliert. Diese können unter Berücksichtigung des Implantatdesigns in 
klassische Schlauch-Platte-GDI wie z.B. Molteno® (Molteno Ophthalmic Limited, Neusee-
land) oder AhmedTM (New World Medical Inc., USA) und in neue z.T. minimalinvasiv implan-
tierbare Mikroimplantate wie z.B. iStent® (Glaukos Corp., USA) oder CyPass® Micro-Stent 
(Transcend Medical, Inc., USA) unterschieden werden [17, 68, 71, 76]. Eine im Rahmen der 
vorliegenden Arbeit durchgeführte Literaturrecherche klinischer Studien zeigt eine ca. 
80 %ige Erfolgsrate von GDI ein Jahr postoperativ. Im weiteren Behandlungsverlauf wird 
i.d.R. eine jährliche Ausfallrate von ca. 10 % dokumentiert. Als Hauptgründe für das Schei-
tern der implantatbasierten Therapie sind eine inadäquate IOD-Senkung z.B. durch die fibro-
sebedingte Abkapselung des Implantates sowie schwerwiegende Komplikationen wie die 
Hypotonie, die Abhebung der Choroidea oder der Retina, Implantat-Dislokationen 
oder -Erosionen zu nennen. 
Unter Berücksichtigung in klinischen Studien beschriebener Komplikationen aktueller GDI 
sowie der Anatomie des Auges und der entsprechenden physiologischen Druckverhältnisse 
[41, 48, 49, 51] werden im Rahmen der vorliegenden Arbeit Entwicklungsanforderungen an 
ein ideales GDI abgeleitet. In diesem Zusammenhang werden die Notwendigkeit einer adap-
tiven Regulierung der Kammerwasserdrainage zur Einstellung eines definierten intraokularen 
Zieldruckes bei gleichzeitiger Inhibition einer Hypotonie sowie eine Biofunktionalisierung zur 
Inhibition der Fibrose und zur Sicherstellung einer langfristig ungehinderten Drainage als 
entscheidende Entwicklungsanforderungen identifiziert. Die Biokompatibilität und die Sterili-
sierbarkeit stellen Beispiele weiterer grundlegender Anforderungen dar. 
Als Grundlage für die Entwicklung eines neuartigen Glaukomstents dienen im Rahmen die-
ser Arbeit verschiedene biostabile und biodegradierbare Polymere. Alternativ hierzu wird 
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auch der im Bereich vaskulärer Stents akzeptierte Werkstoff NiTi verwendet. Aufgrund der 
vorteilhaften mechanischen Werkstoffkennwerte, d.h. im Speziellen eines niedrigen Elastizi-
tätsmoduls und einer hohen Bruchdehnung, erweisen sich insbesondere die biostabilen Po-
lymere Silikon und Polyurethan sowie der Polymerblend der biodegradierbaren Polymere 
P(4HB) und at.P(3HB) im Verhältnis 50/50 % (w/w) als favorabel. 
Die Fertigung von Glaukomstents basiert im Wesentlichen auf Tauchverfahren zur Grund-
körper-Herstellung, auf dem durch das LZH durchgeführten fs-Laserschneiden zur Herstel-
lung mikromechanischer Ventile, auf Sprühbeschichtungsverfahren für LDD-Systeme sowie 
auf Electrospinning-Verfahren zur Herstellung eines biodegradierbaren Strömungswider-
standes, der als Alternative zu Ventilmechanismen dient. 
Die technische Realisierung des von Schmidt et al. [186] beschriebenen mikromechanischen 
Ventils für einen Glaukomstent stellt einen Schwerpunkt der vorliegenden Arbeit dar. Das 
Ventil-Design erfolgt mit Hilfe von FEA mittels ABAQUS (Simulia, Dessault Systèmes, USA) 
und FSI-Analysen mittels ANSYS (Ansys Inc., USA). Grundlegende Untersuchungen mit 
relevanten Kontinuums- sowie Fluidelementen belegen ein gutes Konvergenzverhalten der 
numerischen Lösungen für einfache Standardprobleme der Struktur- bzw. Fluidmechanik mit 
bekannter strenger Lösung. Sowohl die FE- als auch die FSI-Analyse sind potentiell zur 
exakten Dimensionierung eines mikromechanischen Ventils geeignet.  
Als experimentelle Methode zur Charakterisierung von GDI wird ein an die in vivo Situation 
sowie den amerikanischen Standard ANSI Z80.27-2014 angelehnter Prüfstand entwickelt, 
der eine Messung des Volumenstromes im Bereich von 0 bis 2000 µl min-1 in Abhängigkeit 
von Druckdifferenzen zwischen 0 und 50 mmHg ermöglicht [152]. Der entwickelte Prüfstand 
unterscheidet sich damit grundlegend von bisher beschriebenen Apparaturen, die auf einer 
Vorgabe des Volumenstromes z.B. mittels Spritzenpumpe und einer entsprechenden Mes-
sung der resultierenden Druckdifferenz über dem GDI basieren [46, 79–81, 193]. Eine Vali-
dierung des entwickelten Prüfstandes anhand einer definierten Rohrströmung durch Glaska-
pillaren zeigt eine geringe Abweichung des gemessenen Volumenstromes vom theoreti-
schen Wert von ca. 8 % [195]. Um zusätzlich eine qualitative Beurteilung der Strömung im 
Bereich eines mikromechanischen Ventils an einem Glaukomstent zu ermöglichen, wird ein 
am Lehrstuhl für Strömungsmechanik der Universität Rostock vorhandener µ-PIV-Prüfstand 
adaptiert [197]. 
Die beschriebenen Methoden werden im Rahmen der vorliegenden Arbeit erfolgreich zur 
Entwicklung verschiedener mikromechanischer Ventile aus NiTi, Silikon, Polyurethan sowie 
dem teilkristallinen, thermoplastischen Polymermaterial P(4HB)/at.P(3HB) 50/50 % (w/w) 
angewendet. Es wird gezeigt, dass durch die Anpassung geometrischer Parameter des Ven-
tils eine gezielte Einstellung eines gewünschten Öffnungsdruckes sowie eine Beeinflussung 
der Druckdifferenz-Volumenstrom-Charakteristik möglich sind [184, 195, 199, 212]. Durch 
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Variation des Ventil-Designs ist mittels FEA eine zielgenaue Anpassung des Ventil-Öffnungs-
druckes für die untersuchten NiTi- und Polymer-Glaukomstents möglich. Die Fertigung von 
NiTi-Glaukomstents wird aufgrund der komplexen und aufwendig herzustellenden Ventil-
struktur nicht weiter verfolgt. Polymerbasierte Glaukomstents hingegen werden im Rahmen 
der Arbeit realisiert und experimentell charakterisiert. Die Übereinstimmung zwischen nume-
rischen und experimentellen Ergebnissen ist grundsätzlich gut. Am Beispiel eines Silikon-
Glaukomstents mit mikromechanischem Ventil wird erfolgreich ein FSI-Modell etabliert, das 
in zukünftigen Design-Parameterstudien neben der reinen Information bzgl. des Ventil-
Öffnungsdruckes zur Gewinnung zusätzlicher Informationen bzgl. dessen strömungsmecha-
nischer Eigenschaften, insbesondere der Druckdifferenz-Volumenstrom-Charakteristik, bei-
tragen kann. Eine Validierung der angewandten experimentellen und numerischen Methoden 
mittels µ-PIV erfolgt ebenfalls beispielhaft für einen Silikon-Glaukomstent mit mikromechani-
schem Ventil [197]. Der mittels FE- bzw. FSI-Analyse sowie der experimentell mit Hilfe des 
GDP aus Druckdifferenz-Volumenstrom-Kennlinien ermittelte Ventil-Öffnungsdruck wird 
durch Untersuchungen mittels µ-PIV bestätigt. Die angewandten Methoden sind folglich zur 
Entwicklung von Drainageimplantaten zur Glaukomtherapie geeignet. Des Weiteren ermög-
licht die im Rahmen der Arbeit etablierte Prüftechnik, im Speziellen der GDP, eine Untersu-
chung strömungsmechanischer Eigenschaften kommerzieller GDI, wie beispielhaft anhand 
der Implantate Molteno® 3, AhmedTM FP7, iStent® sowie EX-PRESS® R-200 gezeigt wird. 
Während ein Ventilmechanismus eines GDI in der unmittelbaren postoperativen Phase der 
Hypotonie entgegenwirkt, stellt dieser mit der zunehmenden Ausbildung einer fibrovaskulä-
ren Filterkissenwand ca. zwei Monate nach der Implantation u.U. einen unnötigen, zusätzli-
chen Strömungswiderstand dar [80]. Als einen Ansatz zur Kombination des Vorteils eines 
GDI mit Ventil mit dem Vorteil einer langfristig größeren IOD-Senkung eines GDI ohne Ventil 
wird im Rahmen der Arbeit ein Konzept eines biostabilen Glaukomstents mit einem temporä-
ren Strömungswiderstand vorgestellt und in Form erster Prototypen realisiert. Der temporäre 
Strömungswiderstand in Form einer biodegradierbaren, semipermeablen Membran aus dem 
Polymer P(4HB) wird mit Hilfe des Electrospinnings hergestellt. In vitro ergibt sich ein Strö-
mungswiderstand der hergestellten Glaukomstent-Prototypen mit biodegradierbarer, semi-
permeabler Membran, der zur Realisierung physiologischer Strömungsverhältnisse im Auge 
geeignet ist. Eine durchgeführte in vitro Degradationsstudie lässt die Degradation der biode-
gradierbaren, semipermeablen Membran zwischen drei und sechs Monaten nach der Im-
plantation und einen langfristig positiven Effekt auf die IOD-Senkung in vivo erwarten. Ein 
vollständig biodegradierbares Implantat stellt einen hierzu vergleichbaren, regenerativen 
Ansatz zur Glaukomtherapie dar. Nach einer zeitlich begrenzten Phase der durch ein mikro-
mechanisches Ventil kontrollierten Kammerwasserdrainage soll entsprechend des innovati-
ven Ansatzes eine kontrollierte Degradation des Implantat-Grundkörpers erfolgen und ein 
Abflusskanal aus ortsständigem Gewebe zurückbleiben. Dadurch wird eine dauerhafte Drai-
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nage bzw. IOD-Senkung angestrebt, wobei langfristige Probleme biostabiler GDI wie z.B. die 
Erosion keine Rolle spielen. Eine entsprechende Fertigungs- und Prüftechnologie für biode-
gradierbare Glaukomstents, basierend auf dem Polymerblend P(4HB)/at.P(3HB) 50/50 % 
(w/w), wird im Rahmen der Arbeit aufgebaut. Eine in vitro Degradationsstudie zeigt einen 
Molekulargewichtsabbau von ca. 82 % innerhalb von 14 Monaten, einhergehend mit einer 
makroskopischen Rissbildung und Fragmentierung entsprechender Probekörper ab acht 
Monaten Degradationszeit. Eine Stützung des Gewebes in der initialen Phase der Wundhei-
lung sowie eine Inhibition der postoperativen Hypotonie mittels mikromechanischen Ventils 
sind somit sichergestellt.  
Neben der technischen Realisierung der verschiedenen Mechanismen zur Inhibition der 
postoperativen Hypotonie stellt die Entwicklung einer Biofunktionalisierung für GDI, die der 
Fibrose als einer Haupt-Limitation von GDI entgegenwirkt, einen weiteren Schwerpunkt der 
Arbeit dar [35]. Im Rahmen der vorliegenden Arbeit werden verschiedene Biofunktionalisie-
rungen in Form von LDD-Systemen bzw. LDD-Beschichtungen z.B. basierend auf dem 
Pharmakon PTX entwickelt und in vitro erprobt. Zusätzliche in vivo Untersuchungen im Tier-
modell Kaninchen zeigen einen positiven Effekt des Pharmakons auf die IOD-Senkung, je-
doch auch Nebenwirkungen z.B. in Form einer lokalen Schädigung der Retina [213]. Die 
beobachteten Nebenwirkungen sowie die im Ratten-Tiermodell beobachtete, lediglich ver-
langsamte, nicht jedoch aufgehaltene Fibrose verdeutlichen die Notwendigkeit zur zukünfti-
gen Untersuchung potentiell selektiv antifibrotischer Pharmaka wie PFD sowie neuer LDD-
Systeme, die eine Pharmakonfreisetzung über einen längeren Zeitraum ermöglichen [226].  
Die Oberflächenmorphologie der im Rahmen der vorliegenden Arbeit entwickelten Glau-
komstents ist vergleichbar mit kommerziellen GDI. Speziell die Oberflächenrauigkeit und die 
Oberflächenenergie, die einen entscheidenden Einfluss auf die Adhäsion humaner Fibroblas-
ten in vivo und damit auf den langfristigen Therapieerfolg ausüben, werden untersucht [180, 
182]. Der Nachteil der im Vergleich zu kommerziellen GDI größeren Oberflächenenergie von 
NiTi sowie von biodegradierbarem Polymermaterial wie P(4HB)/at.P(3HB)-Blends, die im 
Verdacht steht, mit einer erhöhten Fibroseneigung einherzugehen, kann potentiell durch die 
Anwendung von LDD-Systemen ausgeglichen werden. 
Die Sterilisation stellt einen zwingend erforderlichen Prozessschritt am Ende der Fertigung 
von Implantaten dar. Neben der Etablierung von Fertigungsprozessen für die verschiedenen 
vorgestellten Glaukomstent-Konzepte, erfolgt die Untersuchung des Einflusses verschiede-
ner Sterilisationsverfahren auf die mechanischen, thermischen und physikochemischen Ei-
genschaften des entsprechenden Glaukomstent-Materials sowie auf die Pharmakonfreiset-
zungseigenschaften einer beispielhaften LDD-Beschichtung. Infolge der Sterilisation mittels 
Ethylenoxid sowie der konventionellen und gekühlten β-Sterilisation kommt es zu einem Mo-
lekulargewichtsabbau sowie einer mehr oder weniger stark ausgeprägten, durch eine verrin-
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gerte Zugfestigkeit und eine verringerte Bruchdehnung bzw. auch durch einen zunehmenden 
Kristallinitätsgrad gekennzeichneten Versprödung des Polymermaterials. In vitro zeigt sich 
eine beschleunigte Pharmakonfreisetzung aus mittels β-Strahlen sterilisierten LDD-
Systemen im Vergleich zur Kontrollgruppe bzw. zur Sterilisation mittels Ethylenoxid. Als fa-
vorables Verfahren wird i. Allg. die Sterilisation mittels Ethylenoxid herausgearbeitet. 
Die vorgestellten Glaukomstent-Konzepte bzw. deren Funktionalisierungen gehen über den 
Stand der Technik aktuell kommerziell verfügbarer GDI hinaus. Unter Berücksichtigung im 
Rahmen der Arbeit definierter Bewertungskriterien erscheint insbesondere der biostabile 
Silikon-Glaukomstent vielversprechend. In einer tierexperimentellen Erprobung mit sechs 
Kaninchen werden die Sicherheit und Effektivität dieser Silikon-Glaukomstents bezogen auf 
die IOD-Senkung in einem Versuchszeitraum von bis zu einem halben Jahr nach Implantati-
on nachgewiesen. Unabhängig davon, dass der im Rahmen der Arbeit entwickelte, vollstän-
dig biodegradierbare Glaukomstent Limitationen z.B. in Bezug auf die Biegesteifigkeit oder 
die minimalinvasive Implantierbarkeit aufweist, stellt dieser doch einen ambitionierten Ansatz 
mit hohem Potential zur Verbesserung der implantatbasierten Glaukomtherapie dar. Eine 
tierexperimentelle Erprobung mit sechs Kaninchen zeigt die Sicherheit und erste Anhalts-
punkte für eine Effektivität der IOD-Senkung im betrachteten Versuchszeitraum. Aussagen 
bzgl. der Auswirkungen der Glaukomstent-Degradation auf den IOD hingegen können bisher 
nicht mit Sicherheit getroffen werden. 
Durch eine Weiterentwicklung und eine anschließende Überführung der vorgestellten Im-
plantat-Konzepte bzw. vielversprechender Kombinationen verschiedener vorgestellter Funk-
tionalisierungen in eine klinische Anwendung kann potentiell zur Entwicklung einer neuen 
GDI-Generation mit verbesserten Eigenschaften im Vergleich zu etablierten, kommerziellen 
GDI beigetragen werden. Neben der Verbesserung struktur- und strömungsmechanischer 
Eigenschaften sind in diesem Zusammenhang zukünftig insbesondere auch Fragestellungen 
bzgl. der Biofunktionalisierung und eines zur minimalinvasiven Implantation (MIGS) geeigne-
ten Designs zu thematisieren. Kommerzielle biofunktionalisierte Drug-Eluting-GDI sind der-
zeit nicht verfügbar. Eine nur geringe Anzahl der bisher bekannten GDI ist MIGS-kompatibel: 
 iStent® / iStent® supra (Glaukos Corp., USA)  
 CyPass® Micro-Stent (Transcend Medical, Inc., USA) 
 XEN® Gel Stent (AqueSys, Inc., USA)  
 HydrusTM Microstent (Ivantis, Inc., USA). 
Die ab interno Implantation ohne mikrochirurgischen Eingriff am Äußeren des Auges stellt 
aufgrund der minimierten Traumainduktion mit hoher Wahrscheinlichkeit die Zukunft der im-
plantatbasierten Glaukomtherapie dar. Eine Anwendung des MIGS-Konzeptes auf die im 
Rahmen der Arbeit vorgestellten Glaukomstent-Konzepte stellt daher einen Schwerpunkt 
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C3D8 Voll integriertes, lineares Hexaeder-Kontinuumselement  
C3D8R  Reduziert integriertes, lineares Hexaeder-Kontinuumselement 
C3D20  Voll integriertes, quadratisches Hexaeder-Kontinuumselement 
C3D20R  Reduziert integriertes, quadratisches Hexaeder-Kontinuumselement 
CAD Computer-aided design (engl.) 
CAPE Caffeic acid phenethyl ester (engl.) 
CFD Computational fluid dynamics (engl.) 
CLSM Confocal laser scanning microscopy (engl.) 
CT Computertomographie 
DES Drug-Eluting-Stent (engl.) 
DMF Dimethylformamid 
DP Double plate (engl.) 
DPBS Dulbecco's phosphate-buffered saline (engl.) 
DPMA Deutsches Patent- und Markenamt 
DSC Dynamic scanning calorimetry (engl.) 
EO Ethylenoxid 
ESEM Environmental scanning electron microscopy (engl.) 
FEA Finite-Elemente-Analyse 
FDA Food and Drug Administration (engl.) 
FGF Fibroblast growth factor (engl.) 
FSI Fluid structure interaction (engl.) 





HPLC High performance liquid chromatography (engl.) 
IBMT Institut für Biomedizinische Technik, Universität Rostock/Universitätsmedizin 
IOD Intraokulardruck 
LDD Local-Drug-Delivery (engl.) 
LZH Laser Zentrum Hannover e.V. 
M. Musculus 
MIGS Micro-invasive bzw. minimally-invasive glaucoma surgery (engl.) 
MMC Mitomycin C 
N. Nervus 
Nd :YAG Neodym:Yttrium-Aluminium-Garnet 
NiTi Nickel-Titan 
P(3HB) Poly(3-hydroxybuttersäure)  
P(4HB) Poly(4-hydroxybuttersäure) 




P[HEMA] Poly(2-hydroxyethyl Methacrylat) 









SEM Scanning electron microscopy (engl.) 
SIL Silikon 
SKL Sklera 
SLT Selektive Lasertrabekuloplastik 
SP Single plate (engl.) 
Tet4 Tetraeder-Fluidelement 
TGF-β Transforming growth factor (engl.) 
THF Tetrahydrofuran 
TVT Tube Versus Trabeculectomy (engl.) 
UBM Ultraschallbiomikroskopie 
V.  Vena 








Δcp Änderung der spezifischen Wärme 
ΔHm Spezifische Schmelzenthalpie 
Δ𝐻𝑚
0  Spezifische Schmelzenthalpie des 100 % kristallinen Polymers 
Δh Wassersäule 
Δp Druckdifferenz 
ΔpOD, ΔpOS Mittlerer Fehler des Druckes im rechten bzw. linken Auge  
ΔpOD-OS Druckdifferenz zwischen rechtem und linkem Auge 
ΔΔpOD-OS Gesamtfehler der Druckdifferenz zwischen rechtem und linkem Auge 
Δt Zeitdifferenz 
ΔtLA, ΔtQS Wandstärkeschwankung entlang Halbzeug-Längsachse bzw. im -Querschnitt  
Δ?̇? Relativer Fehler des Volumenstromes 




δBalken, δFEA Durchbiegung nach Differentialgleichung der Biegelinie bzw. als Ergebnis der FEA  
εB, εS Reiß- bzw. Streckdehnung 





σFL, σFK Oberflächenspannung einer Flüssigkeit bzw. eines Festkörpers  
σS, σm Streckspannung bzw. Zugfestigkeit 
aK Kapillarlänge 
aS Abstand von Sprüh- oder Electrospinning-Düse 
aT Traversierungsweg 
bB, bL, bV Breite Biegegelenk, Laser-Schnittbreite und Breite Ventil 
Ca Kammerwasserabflussleichtigkeit 
CAC Nachgiebigkeit der Vorderkammer 
Ca Kapillarzahl 
c Federsteifigkeit 
cp Spezifische Wärme 
DS Sprühdüsen-Öffnung 
d, da, di Durchmesser sowie Außen- bzw. Innendurchmesser 
da(x), dy(x), dz(x) Außendurchmesser bzw. Durchmesser in y- und z-Richtung in Abhängigkeit von x 







IC50 Mittlere inhibitorische Konzentration 
K Kristallinitätsgrad 
l, lB, lV, lS Länge, Länge Biegegelenk, Länge Ventil und Länge Spiralstruktur 
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lCLSM Messstrecke zur Ermittlung der Oberflächenrauigkeit 
Mn, Mw Molekulargewichtsmittelwert (arithmetischer Mittelwert bzw. Gewichtsmittel) 
mi(Δti) Im Zeitintervall ti freigesetzte Pharmakonmasse 
mj Kumulativ freigesetzte Pharmakonmasse 
n Stichprobenumfang 
nS Drehzahl bei Sprühbeschichtung oder Electrospinning 
nW Anzahl Windungen Biegegelenk 
nFluid, nSIL Brechungsindex Fluid bzw. Silikon  
P Signifikanzwert 
PS Steigung Spiralstruktur 
p Druck 
p1, p2 Druck im Ein- bzw. im Ausstrombereich 
pe Episkleraler Venendruck 
pic Druck mittels Icare Tonometer gemessen 
pL, pS Druck in Sprühlösungs-Reservoirbehälter bzw. in Sprühdüse 
pOD, pOS Druck im rechten bzw. linken Auge 
poffen Ventil-Öffnungsdruck  
QAH Kammerwasserproduktion 
QES Flussrate der Polymerlösung bei Electrospinning 
Ra, Rq Arithmetischer bzw. quadratischer Mittelrauwert 
R, RFC, RGDI Strömungswiderstand (allgemein, fibrovaskuläre Filterkissenwand, GDI) 
RHIGH, RLOW Schaltbarer Strömungswiderstand Glaukom-Drainage-Implantat 
RTM Abflusswiderstand Trabekelmaschenwerk 
ra, ri Außen- bzw. Innenradius 
s1², s2² Stichprobenvarianzen 
T T-Wert 
Ta, Te Extrapolierte Anfangs- bzw. Endtemperatur 
Tc Kristallisationstemperatur  
Tg Glasübergangstemperatur 
TK, TR Körper- bzw. Raumtemperatur 
Tm Kristallitschmelztemperatur 
t Wandstärke 
tB, tV Wandstärke Biegegelenk bzw. Ventil  
tES Bearbeitungszeit bei Electrospinning 
ti Zeitintervall 
tmax, tmin Maximale und minimale Wandstärke 
UES Hochspannung bei Electrospinning 
u Verschiebung 
ux, uy, uz Verschiebung (x-, y- und z-Richtung) 
uρ, uφ, uz Verschiebung (radial, tangential und z-Richtung) 
vx, vy, vz Geschwindigkeit (x-, y- und z-Richtung) 
?̇? Volumenstrom 
𝑉?̇? Kammerwasserabflussrate 
?̇?𝐶𝐹𝐷 , ?̇?𝑅𝑜ℎ𝑟 Volumenstrom als Ergebnis der CFD-Analyse bzw. nach  
Hagen-Poiseuilleschem Gesetz  
ve, vr Eintauch- bzw. Rückzugsgeschwindigkeit 
?̅?1, ?̅?2 Mittelwerte 
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Thesen zur Dissertation 
„Mikrostents zur Glaukomtherapie – Entwicklungsbeiträge zur Biomechanik biofunkti-
onalisierter Drainageimplantate“ 
 
1. Zur Behandlung refraktärer Glaukome kommen anstelle der klassischen filtrierenden 
Glaukomoperation, der Trabekulektomie, weltweit zunehmend Drainageimplantate als 
primäre chirurgische Therapieform zur Anwendung. Durch die demografische Entwick-
lung ist bis 2030 eine Anzahl von 900.000 Glaukompatienten in Deutschland zu erwar-
ten. Die Verbesserung etablierter und die Entwicklung innovativer Therapieverfahren 
weist eine große sozio-ökonomische Bedeutung und ein hohes Potential zur wirtschaftli-
chen Verwertung auf. 
2. Wesentliche Limitationen aktueller, kommerziell verfügbarer Glaukom-Drainage-
Implantate (GDI) stellen die postoperative Hypotonie infolge einer unkontrollierten, 
übermäßigen Kammerwasserdrainage durch das Implantat sowie das langfristige, fibro-
sebedingte Versagen des künstlichen Drainageweges dar. 
3. Ein druckgesteuerter Ventilmechanismus reduziert postoperativ die Gefahr einer Hypo-
tonie, stellt jedoch u.U. mit zunehmender Zeit nach der Implantation einen zusätzlichen 
Strömungswiderstand dar, der den drucksenkenden Effekt eines GDI mindert.  
4. Die lokale, kontrollierte Freisetzung von Pharmaka mit antifibrotischen Eigenschaften 
aus dem GDI bzw. einer entsprechenden Beschichtung vermindert die fibrotische Ab-
kapselung des Implantates und verbessert damit langfristig die Prognose.  
5. Biodegradierbare Materialien stellen einen innovativen Forschungsansatz bei der Ent-
wicklung von GDI mit verbesserten Eigenschaften dar. In diesem Zusammenhang sind 
vollständig biodegradierbare GDI denkbar, die in der postoperativen Phase eine kontrol-
lierte, ventilgesteuerte Drainage sowie eine Minimierung der Fibrose durch die lokale, 
kontrollierte Pharmakafreisetzung ermöglichen, wobei langfristige Komplikationen wie 
z.B. Fremdkörperreaktionen nach Abschluss der Degradation ausbleiben.  
6. Neben vollständig biodegradierbaren GDI sind auch biodegradierbare Komponenten 
eines GDI, wie z.B. ein definierter, temporärer Strömungswiderstand zur Inhibition der 
postoperativen Hypotonie denkbar. 
7. Neben biodegradierbaren Materialien stellen biostabile Polymere wie Silikone oder Po-
lyurethane sowie biostabile Metalle wie Nickel-Titan (NiTi)-Legierungen mögliche Kon-
struktionswerkstoffe für GDI dar. 
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8. Die Biokompatibilität von GDI ist von entscheidender Bedeutung für den Therapieerfolg. 
In diesem Zusammenhang spielen die Oberflächenkompatibilität zum biologischen Ziel-
gewebe und die von der Implantat-Geometrie sowie den mechanischen Kennwerten des 
Konstruktionswerkstoffes abhängende Strukturkompatibilität eine große Rolle. 
9. Die Minimierung der Biegesteifigkeit des GDI-Grundkörpers ist zur Vermeidung von Ge-
webeschädigungen im Auge unbedingt erforderlich und stellt insbesondere für NiTi-
Material mit einem im Vergleich zu den Elastomer-Materialien wie Silikon oder Po-
lyurethan drei Größenordnungen größeren Elastizitätsmodul eine Herausforderung dar. 
10. Aussagen bzgl. des zeitlichen Degradationsverhaltens biodegradierbarer Polymermate-
rialien stellen eine entscheidende Grundlage für deren sicheren Einsatz als Konstrukti-
onswerkstoff für GDI dar. In vitro Degradationsstudien bei 37°C ermöglichen eine erste 
Abschätzung der Degradationszeitraumes in vivo. 
11. Unter Berücksichtigung der mechanischen Werkstoffeigenschaften und einer Degradati-
onszeit von 8 bis 52 Wochen stellen Poly(4-hydroxybuttersäure) (P(4HB))-basierte Po-
lymerblends einen potentiell geeigneten GDI-Konstruktionswerkstoff dar. 
12. Das Tauchverfahren ist zur Herstellung röhrenförmiger Polymerhalbzeuge als Grundlage 
für die Fertigung biostabiler und biodegradierbarer GDI-Grundkörper geeignet. Durch die 
Variation von Parametern des Tauchprozesses, wie z.B. der Rückzugsgeschwindigkeit 
sowie durch die Variation von Tauchlösungsparametern, wie z.B. der dynamischen Vis-
kosität kann Einfluss auf die Halbzeug-Geometrie und -Qualität genommen werden. 
13. Durch die fs-Laser-Mikrobearbeitung lässt sich ein druckgesteuerter Ventilmechanismus 
in Form eines Zungenventils auf der Wandfläche des GDI-Grundkörpers realisieren. 
14. Über geometrische Parameter des Zungenventils wie z.B. die Breite, die Dicke und die 
Länge sowie über den verwendeten Konstruktionswerkstoff kann der Ventil-
Öffnungsdruck zielgenau eingestellt werden. Die Finite-Elemente-Analyse stellt eine ge-
eignete Methode zur Ventil-Dimensionierung dar. 
15. Über die Form des Zungenventils, d.h. beispielsweise über die Ventil-Breite in Abhän-
gigkeit vom Abstand von der Ventil-Basis, ist eine Beeinflussung dessen strömungsme-
chanischer Eigenschaften möglich. 
16. Eine gekoppelte fluid-/ strukturmechanische Simulation eines GDI-Ventilmechanismus 
ermöglicht neben Aussagen bzgl. des Ventil-Öffnungsdruckes zusätzlich Aussagen bzgl. 
der Strömungscharakteristik des Ventils. 
17. Als Alternative zu einem druckgesteuerten Ventilmechanismus kann eine biodegradier-
bare, semipermeable Membran dienen, deren Strömungswiderstand nach der GDI-
Implantation für ca. zwei Monate einer Hypotonie entgegenwirkt.  
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18. Die Degradation der biodegradierbaren, semipermeablen Membran gleicht potentiell den 
steigenden Strömungswiderstandes der fibrovaskulären Filterkissenwand aus, so dass 
eine langfristig effektive Senkung des Intraokulardruckes (IOD) möglich wird. Das Elect-
rospinning stellt ein favorables Fertigungsverfahren für eine derartige Membran dar.  
19. Experimentelle strömungsmechanische Untersuchungen zur Validierung numerischer 
Simulationen bzw. zur Charakterisierung hergestellter Prototypen sind unbedingt erfor-
derlich. Der im Rahmen der Arbeit entwickelte Prüfstand ermöglicht in diesem Zusam-
menhang eine an die in vivo Situation angelehnte, experimentelle Untersuchung des 
Strömungswiderstandes von GDI in Abhängigkeit von der Druckdifferenz sowie ggf. des 
entsprechenden Ventil-Öffnungs- und -Schließdruckes in vitro.  
20. Als Methode zur Validierung numerischer Simulationen und experimenteller strömungs-
mechanischer Untersuchungen ist die Micro Particle Image Velocimetry geeignet. 
21. Die Oberflächenrauigkeit und die Oberflächenenergie von GDI beeinflussen in entschei-
dender Weise die Neigung zur Adhäsion von Fibroblasten am Implantat und damit auch 
den langfristigen Therapieerfolg. Die im Rahmen der Arbeit entwickelten Implantat-
Prototypen weisen eine vergleichbare Oberflächenrauigkeit und Oberflächenenergie im 
Vergleich zu kommerziellen GDI auf. 
22. Durch die Beschichtung von GDI mit Polymer/Pharmakon-Gemischen z.B. im Sprühver-
fahren kann eine zeitlich begrenzte, diffusionskontrollierte Pharmakafreisetzung realisiert 
werden. Dabei ist über die Wahl des Polymers eine Beeinflussung der zeitlichen Phar-
makonfreisetzung möglich.  
23. Eine systematische Untersuchung verschiedener Sterilisationsverfahren zeigt, dass die 
Sterilisation mittels Ethylenoxid i. Allg. die geringste Beeinflussung der mechanischen 
Werkstoffeigenschaften und der in vitro Pharmakonfreisetzung bewirkt.  
24. In der tierexperimentellen Erprobung im Kaninchen erweisen sich die im Rahmen der 
Arbeit entwickelten und im Labormaßstab hergestellten GDI als sicher und effektiv in 
Bezug auf die IOD-Senkung. Die entwickelten experimentellen GDI mit Local-Drug-
Delivery (LDD)-System zeigen einen dauerhaften und im Vergleich zu GDI ohne LDD-
System stärkeren drucksenkenden Effekt.  
25. Verwendete Pharmaka wie z.B. das aus der Stenttherapie bekannte Paclitaxel verursa-
chen als eine Nebenwirkung in vivo z.B. eine Schädigung der Retina, weshalb zukünftig 
eine Fokussierung auf spezifisch antifibrotische Pharmaka erfolgen sollte. 
26. Die im Rahmen der Arbeit vorgestellten GDI-Konzepte sind potentiell mittels Methoden 
der mikro- bzw. minimalinvasiven Glaukomchirurgie implantierbar. 
